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Kapitel 1
Einleitung
Die Magnetresonanztomographie (MR–Tomographie, MRT, Kernspintomographie) ist
ursprünglich ein bildgebendes Verfahren in der medizinischen Schnittbild-Diagnostik,
insbesondere zur Beurteilung von Weichteilläsionen. Mit zunehmender Weiterentwick-
lung von Gerät und Methoden wurden zusätzliche Einsatzgebiete, wie z.B. die funk-
tionelle Diagnostik des Bewegungsapparates und die Darstellung von Gehirnaktivitäten
erschlossen. Ein noch sehr junges Betätigungsfeld ist die sogenannte interventionelle
Kernspintomographie [2, 3, 4]. Hier wird versucht, die Vorteile der Kernspintomogra-
phie (guter Weichteilkontrast, Vermeidung ionisierender Strahlung, multiplanare Schicht-
führung) zu nutzen, um minimalinvasive Eingriffe zu ermöglichen, die normalerweise
unter Durchleuchtungskontrolle oder Sonographie– bzw. CT (Computer-Tomographie)–
gesteuert durchgeführt werden.
1.1 Motivation
Die Kernspintomographie ist ein Verfahren, das auf der Wirkung von hochfrequenter,
elektromagnetischer Strahlung auf Materie, die einem Magnetfeld ausgesetzt ist, beruht.
Die genutzten Frequenzen liegen dabei im MHz-Bereich und weit unterhalb des Berei-
ches der Röntgenstrahlung. Somit erlaubt die Magnetresonanztomographie eine Bildge-
bung ohne den Einsatz gewebeschädigender, ionisierender Strahlung. Des weiteren kann
durch die physikalischen Eigenschaften dieses Verfahrens ein hervorragender Weichteil-
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kontrast erzeugt werden. Im Vergleich zur Computertomographie kann in der MRT die
Schichtführung frei gewählt werden und sogar in einer Messung unterschiedlich orien-
tierte Schichten erfaßt werden.
Aufgrund dieser Eigenschaften hat die MRT Einzug in weite, ständig wachsende Be-
reiche der radiologischen Diagnostik gehalten. An eine erfolgreiche Diagnostik schließt
sich oft eine Behandlung an. Es läge nahe, die Behandlung mit derselben Modalität durch-
zuführen, die wegen der guten Darstellung auch für die diagnostische Bildgebung ausge-
wählt wurde. Sowohl technische, als auch methodische Unzulänglichkeiten haben dies
allerdings in der Vergangenheit verhindert. So wurden z.B. bisher Läsionen im Kno-
chenmark in der MRT begutachtet, eine anschließende Punktion wurde allerdings unter
Durchleuchtungs– oder CT–Kontrolle durchgeführt.
Das Gebiet der interventionellen Kernspintomographie umfaßt verschiedene therapeu-
tische Bereiche, die sich allerdings meist noch im Stadium der Machbarkeitsnachweise
bzw. der präklinischen Entwicklung befinden. Die Gruppe der thermischen Ablationsver-
fahren bedient sich einer besonderen Eigenschaft der MR-Tomographie, die eine orts-
aufgelöste Temperaturmessung ermöglicht. Diese Verfahren lassen sich aufteilen in hy-
perthermische Verfahren (Laserablation [5, 6], HF-Ablation [7], fokussierter Ultraschall
[8]) und hypothermische Verfahren (Kryotherapie [9, 10]).
Ein weiterer Bereich ist der der perkutanen Interventionen [11, 12, 13]. Dabei wird
über eine Nadel entweder zu diagnostischen Zwecken eine Gewebeprobe entnommen
(Schneidbiopsien, Aspirationsbiopsien) oder es wird z.B. therapeutisch eine Gewebea-
blation mit Alkohol durchgeführt.
Bei den intravaskulären Interventionen wird ein Katheter über eine Punktionsstelle in
ein Gefäß eingebracht und von dort durch das Gefäßsystem an die zu untersuchende Stel-
le weitergeschoben. Mit speziellen Kathetern können unterschiedliche Aufgaben in den
verschiedenen Gefäßregionen ausgeführt werden. So kann z.B. ein sogenannter Ballonka-
theter genutzt werden, um eine verengte Gefäßstelle aufzuweiten, so daß anschließend ein
ausreichender Durchfluß gewährleistet ist. Falls nötig, kann eine solche Verengung nach
dem Aufdehnen auch durch ein eingebrachtes Drahtgeflecht (Stent) dauerhaft gestützt
werden.
Die Voraussetzung für die Durchführung einer Intervention umfaßt im allgemeinen
die folgenden Punkte:
Einleitung 3
• guter Zugang zum Patienten
• schnelle Bildgebungsmethoden
• Sichtbarmachung der Interventionsinstrumente
• Sichtbarmachung der anatomischen Verhältnisse einschließlich der Pathologie
Die MR-Tomographen der neuen Generationen und speziell angepaßte Kernspintomogra-
phen zur Durchführung von Interventionen erlauben aufgrund einer offenen oder kurzen
Bauweise einen ausreichenden Zugang zum Patienten [14, 15]. Die Technik der Bild-
aufnahme und Bildrekonstruktion ist inzwischen soweit entwickelt, daß moderne Geräte
Meßzeiten im Subsekundenbereich ermöglichen. Ein weitgehend unbehandeltes Problem
ist allerdings die Sichtbarmachung der für die Intervention benötigten Instrumente wie
z.B. Biopsienadeln und Katheter. Wegen der besonderen Eigenschaften der MRT ist es
nicht möglich, die herkömmlichen Nadeln oder Katheter aus den Beständen der konven-
tionellen Radiologie zu verwenden, da diese meist nicht MR-kompatibel [16] oder im
MRT nicht in ausreichender Qualität darstellbar sind. Die sichere Durchführung eines
Eingriffs erfordert jedoch eine gleichzeitige Darstellung der Anatomie und der verwende-
ten Instrumente.
In dieser Arbeit wird ein neues Verfahren vorgestellt, das die Sichtbarmachung von
Interventionsinstrumenten in der Kernspintomographie ermöglicht. Das Verfahren wird
am Beispiel von Kathetern untersucht und seine Anwendbarkeit im Rahmen von Kathe-
terinterventionen überprüft. Es werden angepaßte Bildgebungsmethoden entwickelt, die
die Eigenschaften des vorgestellten Verfahrens optimal nutzen. Der Einsatz wird sowohl
in-vitro als auch in-vivo demonstriert.
1.2 Aufbau der Arbeit
In Kapitel 2 werden die Grundlagen dargelegt, die für das Verständnis der nachfolgenden
Kapitel benötigt werden. Nach einer kurzen Beschreibung der Physik der Kernresonanz
wird eine mathematische Beschreibung der Vorgänge während einer ortsaufgelösten MR-
Messung beschrieben. Die Phänomene der T1– und T2–Relaxation werden beschrieben,
und es wird das Timing-Diagramm als eine Methode der vollständigen Beschreibung von
MR-Meßsequenzen eingeführt.
4 Einleitung
Kapitel 3 dient der Einordnung und Abgrenzung der eigenen Arbeit. Es wird auf
die besonderen Anforderungen bei der Sichtbarmachung von Instrumenten mit Hilfe der
Kernspintomographie eingegangen und darauf basierend die Problemstellung definiert.
Es werden alternative Ansätze beschrieben und bewertet.
Kapitel 4 stellt die Grundlagen des neu entwickelten Verfahrens vor. Die besonderen
Eigenschaften und ihr Einfluß auf die Bildgebung werden erläutert, und es werden Ka-
theterprototypen beschrieben. Unterschiedliche Bildgebungssequenzen, die den Einsatz
der beschriebenen Methode optimal unterstützen, werden untersucht. Eine Bewertung der
Verfahren wird auf der Basis von erreichter Ortsauflösung und benötigter Meßzeit durch-
geführt.
Kapitel 5 zeigt schließlich einige Anwendungen solcher Katheter und dokumentiert
damit die Durchführbarkeit von MR-gestützten intravaskulären Katheteruntersuchungen.
Kapitel 2
Grundlagen der Kernspintomographie
2.1 Kernresonanz und die Felder eines Kernspintomo-
graphen
Das Phänomen der Kernresonanz wurde Mitte der 40er Jahre unabhängig voneinander
von Bloch und Purcell entdeckt [21, 22]. Obwohl dieses Phänomen nur durch eine quan-
tenmechanische Beschreibung vollständig erfaßt wird, kann bei der Darstellung von kern-
spintomographischen Experimenten nach dem Konvergenzprinzip eine große Menge von
Spins durch Zusammenfassen als eine Magnetisierung M beschrieben werden. Im fol-
genden wird in Anlehnung an die Schreibweise in der Literatur auch eine solche Magne-
tisierung mit dem Ausdruck Spin bezeichnet.
Die mathematische Grundlage der klassischen Betrachtung bildet die Blochsche Glei-
chung [21], die die Bewegung einer Magnetisierung M in einem Feld der magnetischen
Flußdichte B beschreibt:
d
dt
M = γ ( M × B) (2.1)
Diese Bewegung wird Präzession genannt.
Im folgenden wird die magnetische Flußdichte in Anlehnung an die Literatur der Ein-
fachheit halber auch “Magnetfeld” genannt.
Die Gleichung 2.1 beschreibt eine Präzessionsbewegung um eine Achse entlang der
5
6 Grundlagen der Kernspintomographie
Richtung des Feldes B. Die dazugehörige Präzessionswinkelgeschwindigkeit ist
ω = −γ · B, (2.2)
mit dem gyromagnetischen Verhältnis γ, das kernsortenabhängig ist. Es gilt für Wasser-
stoffkerne γ = 2π · 42, 6MHzT . In der medizinischen MR-Tomographie wird Bildgebung
fast ausschließlich auf der Basis von Wasserstoffprotonen betrieben, da diese in biologi-
schem Gewebe in ausreichend großer Menge vorhanden sind.
Magnetresonanzbildgebung wird ermöglicht durch eine geeignete zeitliche und räum-
liche Veränderung des Magnetfeldes B. Dazu sind Kernspintomographen mit 3 verschie-
denen Spulenarten ausgestattet, die jeweils Felder unterschiedlicher Eigenschaften erzeu-
gen können.
Die Hauptfeldspule erzeugt ein homogenes statisches Magnetfeld B0, welches bei
dem in dieser Arbeit verwendeten Ganzkörpertomographen eine Flußdichte von 1,5 T
hat. Die Richtung des Hauptfeldes wird im folgenden entlang der z-Achse angenommen
(siehe Abb. 2.1). Unter dem Einfluß von B0 richten sich die Spins im Körper entlang der
z-Achse aus. Der Zustand, in dem alle Spins ausgerichtet sind, wird das “thermische”
Gleichgewicht genannt. Alle Spins im homogenen Hauptfeld präzedieren, wenn sie nur
z
y
x
a) b) c)
z
y
x
B0
Gx · x
B1
z
y
x
Abb. 2.1: Darstellung der Felder eines Kernspintomographen: a) Hauptfeld B0, b) Gra-
dientenfeld (am Beispiel des Gradienten Gx in x-Richtung) c) HF-Feld B1
dem B0-Feld ausgesetzt sind, mit einer konstanten Larmorfrequenz ω0. Bei der Berech-
nung und Darstellung von Spinbewegungen unter dem Einfluß anderer Felder als des B0-
Feldes kann man diese konstante Präzession dadurch eliminieren, daß man die Bewegung
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der Spins nicht in dem Laborkoordinatensystem betrachtet, sondern ein sich mit der Win-
kelgeschwindigkeit ω0 um die z-Achse drehendes Koordinatensystem definiert. Zur Un-
terscheidung werden die Achsen des mitdrehenden Koordinatensystems auch manchmal
mit x′, y′ und z′ bezeichnet. In allen folgenden Rechnungen und Darstellungen wird auch
hier, wie in der Literatur üblich das mitdrehende Koordinatensystem betrachtet, wobei
jedoch der Einfachheit halber die nichtgestrichenen Koordinatenbezeichnungen genutzt
werden.
Um eine ortsaufgelöste Messung zu ermöglichen, werden Gradientenspulen einge-
setzt, die ein Magnetfeld erzeugen, dessen Feldstärke linear von einer Raumrichtung ab-
hängt. Ein solches Gradientenfeld hat nur Komponenten entlang der Richtung von B0
und wird beschrieben durch ∆ B(x) = Gxxez. Um alle drei Raumrichtungen erfassen zu
können, haben Kernspintomographen 3 Gradientenspulensysteme, die für die Bildgebung
einzeln ansteuerbar sind. Entsprechend ihrer Richtung bezeichnet man die Gradienten mit
Gx, Gy und Gz.
Die dritte Spulenart ist die Hochfrequenzspule. Sie wird genutzt, um die Spins anzu-
regen und um die später beschriebenen Signale zu empfangen. Der Begriff “Anregung”
beschreibt das Auslenken der Spins aus der Lage, die sie im thermischen Gleichgewicht
einnehmen. Dazu wird ein sogenannter Hochfrequenz-Puls erzeugt. Ein Puls ist ein für
eine bestimmte Zeit eingeschaltetes, hochfrequentes B-Feld mit Feldkomponenten in der
durch x- und y-Richtung aufgespannten Transversalebene. Das Hochfrequenzfeld des
Pulses wird in der Literatur B1-Feld genannt. Wie später am Beispiel des Spinechos ge-
zeigt wird, wird ein solcher Puls im wesentlichen durch die später erklärten Parameter
Phase und Flipwinkel definiert.
2.1.1 Experiment
1950 hat Hahn in [23] das sogenannte Spinecho beschrieben. Es bildete die Grundla-
ge der ersten MR-Bildgebungsverfahren und wird auch noch heute routinemäßig ein-
gesetzt. Abbildung 2.2 veranschaulicht die Bildung eines Spinechos anhand einer 90◦-
180◦-Pulskombination. Durch den HF-Puls werden die Magnetisierungsvektoren aus dem
Gleichgewichtszustand (Bild 2.2 a) ) in die x-y-Ebene geklappt (Bild 2.2 b). Im gezeigten
Beispiel präzedieren die Spins während des Pulses unter dem Einfluß einesB1-Feldes, das
8 Grundlagen der Kernspintomographie
a) b)
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e)
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Dephasierung
Rephasierung
90◦-Puls
180◦-Puls
Abb. 2.2: Spinechobildung mit einer 90◦-180◦-Pulskombination. Zu verschiedenen Zeit-
punkten während der Spinecho-Generierung werden Spins mit unterschiedli-
cher räumlicher Position gezeigt.
entlang der positiven x-Achse angelegt wird. Nach Erreichen der Transversalebene wird
das Feld abgeschaltet. Einen solchen Puls, der die Spins um 90◦ um die x-Achse dreht, be-
schreibt man kurz als einen Puls mit einem Flipwinkel α von 90◦ und einer Phase φ von
0◦ (die Phase des Pulses beschreibt den Winkel zwischen x-Achse und B1-Richtung).
Unter dem Einfluß eines Gradientenfeldes präzedieren die Spins dann entsprechend ih-
rer räumlichen Lage mit einer zur Feldstärke proportionalen Winkelgeschwindigkeit, was
nach einem Zeitintervall τ zu einer individuellen Dephasierung führt (Bild 2.2 b)-c)). Ein
danach gesendeter 180◦-Puls (Phase 90◦) spiegelt alle Magnetisierungen an der y-Achse
(Bild 1.5 d) ). Nach dem zweiten Puls präzedieren alle Spins unter dem Einfluß des glei-
chen Gradientenfeldes weiter mit der für sie charakteristischen Winkelgeschwindigkeit.
Auch die Präzessionsrichtung ist die gleiche wie vor dem Puls (Bild 2.2 d), e) ). Die Über-
lagerung aller präzedierenden Spins ergibt dabei ein zeitlich veränderliches Magnetfeld,
welches als eine Reaktion auf die Anregung gesehen werden kann. Daher wird dieses
veränderliche Magnetfeld Echo genannt.
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Um ein Echo für die Bildgebung aufnehmen zu können, wird die HF-Spule nach dem
180◦-Puls als Empfangsspule genutzt. Dazu wird die von den präzedierenden Spins in
der HF-Spule induzierte Spannung gemessen. Da die Spule so ausgelegt ist, daß sie nur
Feldkomponenten in der Transversalebene erzeugen bzw. detektieren kann, tragen auch
nur die Transversalkomponenten der Spins zu dem in der Spule erzeugten Signal bei. In
realen Kernspintomographen wird das Signal üblicherweise nicht mit einer Spule, son-
dern mit einem gegeneinander um 90◦ gedrehten Spulenpaar aufgenommen. Mit Hilfe
einer Quadraturdemodulation kann somit ein Signal zerlegt nach x- und y-Komponente
akquiriert und mathematisch als ein komplexes Signal dargestellt werden. Dabei wird
üblicherweise die x-Komponente des Signals durch den Realteil und die y-Komponente
durch den Imaginärteil beschrieben. Ebenso werden nur die Transversalkomponenten der
Spins betrachtet und auf komplexe Zahlen abgebildet.
Da sich das aufgenommene, komplexe Signal s(t) aus der Überlagerung der in dem
Gradientenfeld präzedierenden Spins ergibt, kann durch eine Spektralanalyse des Signals
ein Rückschluß über die komplexe Spinverteilung m(x) im Gradientenfeld gezogen wer-
den. Die komplexe Darstellung der Spinverteilung berücksichtigt die Tatsache, daß die
Spins neben ihrem Betrag auch eine Phase besitzen. Der Betrag von m(x) stellt die Spin-
dichte ρ des untersuchten Gewebes dar.
Die sogenannten Gradientenechos werden ähnlich wie Spinechos gebildet. Anstatt
einen 180◦-Puls zur Refokussierung zu nutzen, wird hier aber die Richtung des Gradi-
entenfeldes umgedreht und dadurch die Spins rephasiert [24]. Wenn diese Messungen
sehr schnell wiederholt werden, geht das Spinsystem nach einer Einschwingzeit in das
dynamische Gleichgewicht über [18, 25, 26].
2.2 Bildgebung
2.2.1 Ortskodierung
Frequenzkodierung: Die Messung eines Bildes erfolgt durch eine wiederholte Er-
zeugung von Echos. Bisher wurde bei der Erklärung des Spinechos im vorangegangenen
Abschnitt nur die Kodierung in einer Raumrichtung beschrieben. Diese Kodierung ent-
stand aufgrund der unterschiedlichen Resonanzfrequenzen der Spins während der Akqui-
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sition in Abhängigkeit von ihrer Lage im Gradientenfeld. Daher spricht man hier auch
von Frequenzkodierung. Die Frequenzkodierung kann z. B. in x-Richtung durch den x-
Gradienten erfolgen. Man spricht dann auch von einer Ausleserichtung in x-Richtung.
Phasenkodierung: Zur Kodierung der zweiten Raumrichtung des Bildes wird zwi-
schen der Anregung und dem Ausleseintervall ein Gradient für eine Dauer Tp eingeschal-
tet. Dieser sogenannte Gradientenpuls prägt allen Spins vor der Frequenzkodierung ei-
ne zusätzliche ortsabhängige Phase auf. Da er zur Auslesezeit wieder ausgeschaltet ist,
bewirkt er keine Veränderung der Resonanzfrequenz während der Akquisition. Dieser
Gradientenpuls wird mit einem Gradientensystem senkrecht zur Ausleserichtung erzeugt,
zum Beispiel mit dem Gy-System (man spricht dann von Phasenkodierrichtung). Bei den
zur Bildgebung benötigten Repetitionen wird jeweils die Stärke des Phasenkodiergradien-
ten schrittweise verändert. Die Daten für ein 64x64 Pixel großes Bild werden z.B. durch
64 nacheinander mit schrittweise verändertem Phasenkodiergradienten erzeugte Echos
aufgenommen.
Schichtkodierung: Die Ausdehnung der aufgenommenen Schicht in der letzten
Raumrichtung wird dadurch begrenzt, daß nur die Spins innerhalb einer dünnen Schicht
B1(t)
ω∆ω1
t
zd
ω
γ Gz z
∆ω1
Abb. 2.3: Schematische Darstellung des Prinzips der Schichtanregung
angeregt werden. Angeregt werden nur Spins, deren Resonanzfrequenz innerhalb der
Bandbreite ∆ω1 des HF-Pulses liegen. Die Resonanzfrequenz der Spins wird durch ein
während des HF-Pulses eingeschaltetes Gradientenfeld in z.B. der z-Richtung (der soge-
nannten Schichtselektionsrichtung) bestimmt. Wie in Abb. 2.3 gezeigt wird, ist die Ein-
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hüllende des HF-Pulses die Fouriertransformierte einer Rechteckfunktion. Die benötigte
Bandbreite ∆ω1 der Rechteckfunktion ergibt sich aus der gewünschten Schichtdicke d
und der Steigung des Gradientenfeldes.
2.2.2 Timing-Diagramm
Das sogenannte Timing-Diagramm ist eine schematische Darstellung der zeitlichen Ab-
folge der vom Tomographen erzeugten bzw. gemessenen Magnetfelder. Dementspre-
chend hat dieses Diagramm für jede der vorhandenen Spulen einen eigenen Zeitpfeil,
auf dem symbolisch die Ströme in den einzelnen Spulen aufgetragen sind. Bild 2.4 zeigt
zwei Timing-Diagramme am Beispiel einer 2D-Spinecho- und einer 2D-Gradientenecho-
Sequenz. Ohne Einschränkung der Allgemeinheit sei im folgenden die x-Richtung mit
der Frequenzkodierrichtung, die y-Richtung mit der Phasenkodierrichtung und die z-
Richtung mit der Schichtselektionsrichtung gleichgesetzt.
Gx
Gy
Gz
Signal
RF
t
t
t
t
t
Gx
Gy
Gz
RF
t
t
t
t
t
Tp
t0
Signal
Tacq
TE
TR
Abb. 2.4: Beispiel für das Timing-Diagramm einer 2-dimensionalen Spinecho- (links)
und einer 2-dimensionalen-Gradientenecho-Sequenz (rechts).
Die Abstufung des y-Gradienten stellt die Phasenkodierschritte dar. Die Echozeit TE
ist definiert als die Zeit, zu der gilt
∫ TE
0
γGx(t) x dτ = 0. Die Repetitionszeit TR ist die
Zeit zwischen 2 aufeinanderfolgenden Anregungspulsen. Tp bezeichnet die Einschaltdau-
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er des Phasenkodiergradienten und Tacq die Dauer des Ausleseintervalls.
Durch eine geeignete Kombination der physikalischen Gradienten Gx, Gy und Gz
läßt sich ein tatsächliches Gradientenfeld in jeder gewünschten Raumrichtung erzeugen.
Die so erzeugten Gradientenfelder werden auch oft entsprechend ihrer Funktion mit G r-
(Frequenzkodier-, Mess-, Auslese-), Gp-(Phasenkodier-) und Gs- (Schichtselektions-)
Gradient bezeichnet.
2.2.3 k-Raum
Wie schon vorher erwähnt, ergibt sich das Signal aus der Überlagerung der Transversal-
komponenten aller beteiligten Spins. Die in die Transversalebene geklappten Spins kön-
nen beschrieben werden durch einen Betrag m, der die Stärke der Magnetisierung –also
die Spindichte– darstellt und eine Phase φ , die die Lage eines jeden Spins in der Trans-
versalebene darstellt. Diese Phase eines jeden Spins kann folgendermaßen beschrieben
werden:
φ(x, y, tx, ty) = φ0 + γ
∫ tx
0
Gx x dτ + γ
∫ ty
0
Gy y dτ (2.3)
= φ0 + γ(txGxx+ tyGyy)
Die durch den Anregungspuls bestimmte Startphase φ0 wird im folgenden nicht weiter
beachtet und gleich Null gesetzt. Durch Substitution von
ky =
γ Gy ty
2π
und kx =
γ Gx tx
2π
(2.4)
kann das Signal aus der Integration über alle Spins bestimmt werden (dabei wird eine
komplexe Darstellung des Betrages und der Phase der Spins genutzt):
S(kx, ky) =
∫
x
∫
y
A m(x, y) e−i2π(kxx+kyy) dxdy. (2.5)
Wegen der Einheit [ 1
m
] von kx und ky werden diese auch Ortsfrequenzen genannt.
Die Konstante A beschreibt System- und Sequenzeigenschaften wie zum Beispiel die
Systemverstärkung und den Anteil der Gesamtmagnetisierung, der durch die Anregung
in die x-y-Ebene gebracht wurde. Sie ist für die folgenden Betrachtungen unwichtig und
kann gleich eins gesetzt werden.
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Gleichung 2.5 beschreibt eine Funktion der Ortsfrequenzen kx und ky in einem Dop-
pelintegral über die räumlichen Variablen x und y. Diese Gleichung hat die Form ei-
ner 2-dimensionalen inversen Fouriertransformation mit den Variablenpaaren (x, y) und
(kx, ky). Es gilt demnach die folgende Beziehung
S(kx, ky) ◦−−• m(x, y). (2.6)
Diese Beziehung zeigt, daß die Spindichte m(x, y) eindeutig aus den aufgenommenen
Signalen S(kx, ky) durch eine inverse Fouriertransformation bestimmt werden kann. Der
k-Raum ist die zweidimensionale Darstellung des Signals S(kx, ky). Aufgespannt wird
der k-Raum durch die zwei Größen kx und ky. Bei der Abtastung des k-Raumes muß das
Nyquist-Kriterium eingehalten werden, welches die Abtastfrequenz im Ortsfrequenzraum
mit der maximalen Ausdehnung des Objektes im Ortsraum verbindet. Für die Herleitung
der Zusammenhänge sei auf die Literatur (z.B. [17, 24]) verwiesen. Hier werden nur die
daraus abgeleiteten Beziehungen aufgezeigt. Die Pixelgrößen im Ortsbereich ∆x und ∆y
werden bestimmt durch
∆x =
1
Nx∆kx
und ∆y = 1
Ny∆ky
. (2.7)
Nx und Ny sind die Anzahl der Abstastpunkte und ∆kx bzw. ∆ky das Abtastintervall im
Ortsfrequenzraum. Zur Vermeidung von Aliasing müssen die örtlichen Ausdehnungen Lx
und Ly des abgebildeten Objekts den folgenden Relationen genügen
Lx ≤ 1
∆kx
und Ly ≤ 1
∆ky
. (2.8)
Es sei noch einmal erwähnt, daß bisher die Relaxationseinflüsse nicht betrachtet wor-
den sind. Die Relaxation und deren Einfluß auf die Bildgebung werden im nächsten Ab-
schnitt beschrieben.
2.3 Relaxation und Kontrast
2.3.1 Relaxation
Bisher wurde davon ausgegangen, daß der Betrag der Spins während eines Experiments
konstant ist. Aufgrund von Relaxationsphänomenen ist diese Annahme nicht korrekt. Die
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sogenannte T1-Relaxation (oder Longitudinalrelaxation) bzw. die T2-Relaxation (oder
Transversalrelaxation) sind ausführlich in [21] beschrieben. Hier wird nur der Einfluß
dieser Relaxationsmechanismen auf das gemessene Signal dargestellt.
Die T1-Relaxation ist für die Ausrichtung der Spins entlang dem B0-Feld verantwort-
lich. Mathematisch kann dieser Aufbau von Magnetisierung in Richtung des Hauptfeldes
(longitudinale Magnetisierung) durch eine Exponentialfunktion der Zeit mit der Zeitkon-
stanten T1 gemäß
Mz(t)−M0 = (Mz(0)−M0) · e−
t
T1 (2.9)
beschrieben werden (M0 ist die maximale Magnetisierung im thermischen Gleichge-
wicht).
Die T2-Relaxation bewirkt eine zeitabhängige Abnahme der Transversalkomponen-
te eines Spins. Auch diese kann mathematisch durch eine Exponentialfunktion mit der
Zeitkonstanten T2 beschrieben werden.
Mx,y(t) = Mx,y(0) · e−
t
T2 . (2.10)
Die Zeitkonstanten T1 und T2 sind gewebeabhängig und bestimmen den im folgenden
Abschnitt behandelten Kontrast eines MR-Bildes.
2.3.2 Kontrast
Die Darstellung der Spindichte ist nur ein Parameter, der in der Kernspintomographie
erfaßt wird. Durch eine geeignete Wahl der Sequenzparameter TE und TR kann der
Kontrast im Bild so variiert werden, daß entweder Gewebearten mit einer kurzen T1-
Relaxationszeit oder Gewebearten mit einer langen T2-Relaxationszeit besonders betont
werden.
Wie in Abschnitt 2.3.1 erläutert wurde, hat die T2-Relaxation einen Einfluß auf die
Quermagnetisierung. In erster Näherung kann die Signalstärke zum Echozeitpunkt aus
Gl. 2.10 mit t = TE bestimmt werden. Das Signal wird mit einem Faktor gewichtet, so
daß nicht mehr die wirkliche Spindichte ermittelt wird, sondern ein mit der Relaxation
gewichtetes Bild erzeugt wird. Da die T2-Konstante gewebeabhängig ist, kann über eine
geeignete Wahl von TE eine sogenannte T2-Wichtung erzeugt werden.
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Bei Gradientenecho-Sequenzen kommt es außer der durch T2-Relaxation verringerten
Signalstärke auch zu einem Signalschwund aufgrund von Feldinhomogenitäten [17]. Die-
ser Effekt kann mathematisch der T2-Relaxation zugerechnet werden und geht als T ′2 in
die Rechnung ein. Die aus beiden Effekten resultierende Relaxationszeit wird T ∗2 genannt
und berechnet sich zu T ∗2 = T2T ′2/(T2 + T ′2).
Die T1-Relaxation beschreibt den Rücklauf von ausgelenkten Spins in das thermische
Gleichgewicht gemäß der Gl. 2.9. In erster Näherung kann die zur Anregung zur Verfü-
gung stehende Längsmagnetisierung Mz(0) aus Gleichung 2.9 durch Einsetzen der Repe-
titionszeit t = TR bestimmt werden. Wenn während einer Meßsequenz die Repetitionszeit
TR so kurz gewählt wird, daß die Spins bei einer erneuten Anregung noch nicht wieder
alle in die Ausgangsposition zurückgekehrt sind, dann ist die zu erreichende Quermagne-
tisierung nach dem folgenden Anregungspuls kleiner als der maximal mögliche Wert M0.
Da auch die T1-Relaxation gewebeabhängig ist, kann somit über eine geeignete Wahl von
TR eine T1-Wichtung erzeugt werden.
Kapitel 3
Interventionelle Kernspintomographie
In diesem Kapitel werden die Anforderungen an die interventionelle Kernspintomo-
graphie beschrieben. Wesentliche Unterschiede zu konventionellen, auf Röntgenstrahlen
basierenden Verfahren werden dargestellt und daraus die Problemstellung für die Darstel-
lung von Interventionsinstrumenten im MRT abgeleitet. Zur Abgrenzung werden alterna-
tive Verfahren beschrieben und bewertet.
3.1 Grundlagen und daraus folgende Problemstellung
Die Darstellung von Interventionsinstrumenten ist eine Grundvoraussetzung für die si-
chere Durchführung von MR-gesteuerten Eingriffen. Der Radiologe führt seinen Eingriff
basierend auf Bildern durch, die während der Untersuchung auf dem Bildschirm darge-
stellt werden. Obwohl die folgenden Kapitel nicht alleine auf die Durchführung von in-
travaskulären1 Katheteruntersuchungen zielen, wurde diese Interventionsart als Beispiel
gewählt, da sie besondere Anforderungen an die Bildgebung stellt.
Konventionell werden Katheteruntersuchungen zu diagnostischen oder therapeuti-
schen Zwecken unter Röntgendurchleuchtungs-Kontrolle durchgeführt [1]. Eine solche
Intervention startet immer mit der Punktion eines Gefäßes, meist in der Leiste (femo-
ral) bei arteriellem Zugang oder am Hals (jugulär) bei venösem Zugang. In diese Punk-
1innerhalb des Blutgefäßsystems
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tionsstelle wird eine sogenannte Schleuse gelegt, über welche später die Katheter bzw.
Führungsdrähte in das Gefäß gebracht werden können. Durch Vorschieben des Katheters
kann der Untersucher mit dem Instrument bis in periphere Gefäßregionen vordringen.
Diagnostische Interventionen (Angiographien) dienen dazu, eine bestimmte Gefäßre-
gion darzustellen. Der Kontrast zwischen den verschiedenen Gewebearten und Blut ist
sehr gering. Lediglich Knochenstrukturen lassen sich erkennen. Katheter, die keine rönt-
gendichten Markierungen besitzen, sind ebenfalls nicht direkt sichtbar, da die Röntgen-
dichte von Kunststoffen ähnlich der von biologischem Gewebe ist. Die Gefäße werden
erst durch Injektion eines jodhaltigen Kontrastmittels sichtbar, das allerdings durch das
strömende Blut schnell weggetragen wird (siehe Abb. 3.1). Somit ist die Gefäßstruktur
immer nur kurzzeitig sichtbar. Unter Kenntnis der Anatomie kann ein erfahrener Interven-
tionalist einen Katheter an die gewünschte Stelle manövrieren und dort z.B. nach Gabe
von Kontrastmittel die Darstellung einer Stenose (Gefäßverengung) durchführen.
Abb. 3.1: Die Abbildung zeigt eine mit röntgenstrahlen durchgeführte Digitale-
Subtraktions-Angiographie (DSA) des Beckenbereiches. Erst durch Gabe eines
Kontrastmittels werden die Gefäße sichtbar. Auf der linken Bildseite sieht man
eine Arterienstenose (Gefäßverengung).
Bei therapeutischen, intravaskulären Interventionen werden spezielle Katheter be-
nutzt, die z.B. an ihrem Ende einen Ballon haben, mit dem eine diagnostizierte Stenose
aufgeweitet werden kann. Andere Spezialkatheter haben z.B. kleine fräse-ähnliche Kom-
ponenten, mit denen Blutgerinnsel mechanisch aufgelöst und abgesaugt werden können.
Bei der diagnostischen Bildgebung der Gefäße setzt sich die kontrastmittel-
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angehobene MR-Angiographie zunehmend durch, so daß in naher Zukunft ein Großteil
der Diagnostik ausschließlich im MRT durchgeführt werden kann. Anders sieht es zur
Zeit noch bei den therapeutischen Interventionen aus. Die Entwicklung hin zur Durch-
führung komplexer, MR-gesteuerter Interventionen setzt bestimmte Eigenschaften der
Bildgebung voraus. Im folgenden werden einige grundlegende Unterschiede zwischen
Durchleuchtungs- und MR-Darstellung aufgeführt und ihre Auswirkungen auf eine mög-
liche Intervention behandelt.
3-Dimensionalität Während mit der Röntgenstrahlung 2-dimensionale Projektionen
des untersuchten Körpers erzielt werden, mißt man in der Kernspintomographie einzelne
Schichten. Da der Katheter während einer Intervention aber nicht zwingend in ein und
derselben Schicht verläuft, muß diese nachgeführt werden, so daß zumindest immer ein
Großteil des Katheters in der Schicht liegt. Außerdem muß die Schichtdicke angepaßt
werden, um einen großen Bereich abzudecken. Allerdings kann die Schichtdicke nicht
beliebig erhöht werden, da es dabei durch den Anschnitt verschiedener in der Schicht
hintereinander gelegener Strukturen zu dem sogenannten Partialvolumen-Effekt kommt.
Selbst bei hoher Auflösung in Phasen- und Frequenzkodierrichtung erscheint das Bild
dabei verschwommen.
Bildaufnahmedauer und Auflösung Die konventionelle Durchleuchtung erlaubt heut-
zutage Bildraten von ca 25 Bildern/Sekunde. Dagegen liegt die Bildgebung in der MR-
Tomographie bei Aufnahmezeiten von mehreren Minuten pro Bild bis zu einer Rate von
einigen Bildern pro Sekunde. Eine Meßzeitreduktion kann auf Kosten der räumlichen
Auflösung erreicht werden. Im allgemeinen erfordert jedes Anwendungsgebiet ein ge-
naues Abwägen zwischen der maximal zulässigen Meßzeit und der für die Diagnostik
erforderlichen Auflösung. Die Meßzeit wird in vielen Fällen nicht nur durch den reinen
Zeitaufwand, sondern auch durch Parameter wie Atembewegung, Herzschlag oder Darm-
peristaltik begrenzt.
Kontrastauflösung Der Vorteil des guten Weichteilkontrastes bei der Kernspintomo-
graphie und die damit verbundene hervorragende Darstellung der Anatomie geht einher
mit dem Nachteil, daß eine geeignete Visualisierung der Instrumente auf der Basis einer
Grauwertveränderung im MR-Bild nicht ohne weiteres möglich ist. Im Röntgendurch-
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leuchtungsbild gibt es einen starken Kontrast zwischen Metallmarkierungen der Instru-
mente und Kontrastmitteln einerseits und dem biologischen Gewebe andererseits. Da-
durch lassen sich die Instrumente sehr gut vom Hintergrund unterscheiden, die Grauwerte
der unterschiedlichen Gewebe sind allerdings kaum differenzierbar (vgl. Abb 3.1).
3.2 Sichtbarmachung von interventionellen Instrumen-
ten
In diesem Abschnitt werden bekannte Ansätze zur Sichtbarmachung von Instrumenten
für die interventionelle Kernspintomographie beschrieben. Sie werden im Rahmen dieser
Arbeit nachvollzogen und bewertet.
3.2.1 Sichtbarmachung durch Spinverdrängung
Die einfachste Art, ein Instrument im MR-Bild darzustellen, ist die Nutzung von Signal-
verdrängung (signal void). Durch das Material entsteht ein Bereich, aus dem die Was-
serstoffprotonen verdrängt werden. Dieser Bereich wird im Bild dunkel abgebildet. Sind
die verwendeten Instrumente dünn im Vergleich zur Schichtdicke, so führt die Signalinte-
gration in Schichtrichtung dazu, daß dieser Effekt merklich reduziert wird. Bild 3.2 zeigt
Abb. 3.2: Katheterstücke unterschiedlichen Durchmessers und Füllung im Wasserbad.
a) 3F/Luft b) 5F/Luft c) 9F/Luft d) 9F/Flüssigkeit aus dem Bad
Katheterstücke unterschiedlichen Durchmessers und unterschiedlicher Füllung in einem
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Wasserbad. Die Dicke der gemessenen Schicht liegt bei 10 mm und der Katheterdurch-
messer liegt zwischen 3F (French)2 und 9F. Bei a), b) und c) entsteht eine Verdrängung
durch das Kathetermaterial und die Luft im Katheterlumen. Aufgrund der zusätzlichen
Protonen in Innenlumen in d) sinkt die Darstellung des Katheters bei der Füllung mit
Flüssigkeit, verglichen mit der bei Luftfüllung. Da während einer Intervention der Ka-
theter stets mit einer Kochsalzlösung gespült wird und somit Protonen im Innenlumen
enthält, kann man durch die Nutzung von Signalverdrängung alleine keinen ausreichen-
den Kontrast zwischen Katheter und Bildhintergrund erzielen. Um mit der Bildgebungs-
schicht auch sicher den Katheter oder die Nadel abzudecken, und um ein ausreichendes
Signal-Rausch-Verhältnis zu erreichen, haben die Sequenzen, die bei Interventionen ge-
nutzt werden, gewöhnlich eine Schichtdicke zwischen 5 mm und 2 cm. Gerade bei den
intravaskulären Anwendungen muß die Schichtdicke mindestens so groß gewählt werden,
daß die gesamte interessierende Gefäßregion auch bei gewundenem Gefäßverlauf in der
Schicht liegt. Andernfalls ist nicht gewährleistet, daß das Instrument auch wirklich in der
gemessenen Schicht liegt.
Es besteht also für die Sichtbarmachung von Kathetern in der interventionellen Kern-
spintomographie die Notwendigkeit, Wege der Darstellung zu finden, bei denen das In-
strument wesentlich kontrastreicher dargestellt wird, als es durch reine Signalverdrängung
der Fall ist. Solche Verfahren, welche eine Modifikation der Kathether erfordern, werden
im folgenden vorgestellt.
3.2.2 Sichtbarmachung durch Suszeptibilitätseffekte
Ein Suszeptibilitätssprung zwischen dem biologischen Gewebe und einem Fremdmaterial
kann genutzt werden, um Signalauslöschungen zu erreichen, die über die Maße des Instru-
ments hinausgehen. Ein solcher Effekt kann zum Beispiel bei Biopsienadeln beobachtet
werden, mit denen zu diagnostischen Zwecken Gewebeproben aus einem verdächtigen
Bereich entnommen werden.
Bild 3.3 zeigt die Probleme, die sich bei der Sichtbarmachung mittels Suszeptibili-
tätseffekten ergeben am Beispiel einer Biopsienadel bei unterschiedlicher Ausrichtung
und unterschiedlichen Meßsequenzen [27]. Für die gezeigten Messungen wurde eine Na-
2French (F): Maßeinheit für Katheterdurchmesser. Ein F entspricht 1/3 mm
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c)a) b) d)
Abb. 3.3: Messungen einer Nadel im Wasserbad. Alle Abbildungen zeigen dieselbe Na-
del (18G: ∅ = 1, 2mm). B0 verläuft in allen Bildern in der Horizontalen.
a) Gradientenechosequenz, Nadel senkrecht zu B0 b) Gradientenechosequenz,
Nadel parallel zu B0 c) Spinechosequenz, Nadel senkrecht zu B0 d) Spinecho-
sequenz, Nadel parallel zu B0
del in ein dafür konstruiertes Phantom eingespannt. Der sternförmige Hintergrund zeigt
eine Halterung, die zur Aufnahme der Nadel in verschiedenen Ausrichtungen dient. In
Abb. 3.3 a) liegt die Nadel senkrecht zu B0 und ist mit einer Gradientenecho-Sequenz
aufgenommen worden. Man erkennt deutlich das starke Artefakt der Nadel. Für Abb. 3.3
b) wurde die Nadel so gedreht, daß ihre Längsachse parallel zu B0 liegt. Mit der glei-
chen Bildgebungssequenz dargestellt ist die Nadel, bis auf die geringe Auslöschung an
ihrer Spitze, kaum noch erkennbar. Die Artefaktstärke hängt demnach wesentlich von der
Richtung der Grenzflächen der Nadel zu B0 ab. Die Abb. 3.3 c) und d) zeigen die Nadel
wiederum in senkrechter und paraller Lagerung zu B0, jetzt jedoch mit einer Spin-Echo-
Sequenz gemessen. Man erkennt in beiden Fällen, daß das Artefakt geringer ist als bei
den Gradientenecho-Sequenzen. Die Artefaktstärke hängt also neben der Ausrichtung der
Nadel auch von der zur Bildgebung verwendeten Puls-Sequenz ab. In der Literatur sind
analytische Abschätzungen und numerische Berechnungen zu diesem Sachverhalt ver-
öffentlicht worden[16, 28, 29, 30]. Ein genaues Verständnis für die Entstehung solcher
Artefakte ist für einen minimalinvasiven Eingriff unerläßlich, da der Untersucher in der
Lage sein muß, die “wahre” Lage der Nadel aus dem sichtbaren Artefakt zu bestimmen.
Da Katheter während eines Eingriffs über ihre Gesamtlänge gesehen unterschiedliche
Orientierungen im Hauptmagnetfeld einnehmen können, ist der Effekt der Sichtbarma-
chung bei komplett durchgehender Anreicherung mit einem Stoff, der einen Suszeptibi-
litätsartefakt erzeugt, nicht vorhersagbar. Es können also Bereiche entstehen, die kaum
sichtbar sind und solche, bei denen das Artefakt so groß ist, daß es die Anatomie zu stark
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überlagert. Um das Verfahren der Suszeptibilitätseffekte trotzdem für die Visualisierung
nutzbar zu machen, können lokal markierte Katheter eingesetzt werden.
In [31] werden solche Katheter vorgestellt. Die Markierungen bestehen aus Dyspro-
siumoxid (Dy2O3) und sind kugelähnlich aufgebaut. Dadurch entfällt die Orientierungs-
abhängigkeit; allerdings verliert man auch die Visualisierung des gesamten Katheters und
stellt ihn nur an einigen Punkten dar. Bild 3.4 a) zeigt einen solchen Katheter. Zur Demon-
stration des Visualisierungseffektes ist dieser Katheter mit einer Gradientenechosequenz
im Wasserbad in verschiedenen Ausrichtungen gemessen worden. Die einzelnen Markie-
rungen sind deutlich erkennbar. Bei diesem Kathetern läßt sich die Stärke des Artefaktes
nur durch die Wahl einer geeigneten Bildgebungssequenz beeinflussen.
a) b) c)
Abb. 3.4: a) Fotographie eines Katheters mit 6 unterschiedlich stark dotierten Dysprosi-
ummarkierungen. b) Katheter (gestreckt) entlang B0 im Wasserbad c) Katheter
(gestreckt) senkrecht zu B0 im Wasserbad
3.2.3 Sichtbarmachung durch Mikroempfangs-Spulen
Bereits 1986 –lange bevor die interventionelle Kernspintomographie praktische Anwen-
dung gefunden hatte– wurde ein Verfahren vorgestellt, in dem kleine MR-Empfangs-
spulen zur Ortsdetektion vorgeschlagen wurden [32]. Als ein Anwendungsgebiet wurden
z.B. Katheteranwendungen genannt. Erst durch neue, robustere Meßverfahren [33] wur-
de die Durchführung von Katheter- und Nadelspitzenverfolgung möglich [34, 35]. Diese
sogenannten aktiven Verfahren lassen sich aufteilen in das „Tracking” [36] und das „Pro-
filing” [37]. Abbildung 3.5 zeigt die Spitze eines Ballonkatheters mit einer eingebauten
Mikrospule für die aktive Positionsbestimmung.
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Abb. 3.5: Fotografie eines Ballonkatheters zur aktiven Katheterdarstellung. In die Kathe-
terspitze ist eine Mikro-Empfangsspule (weiße Pfeile) eingebaut.
Aktives Tracking
Eine kleine MR-Empfangsspule (Mikrospule) kann Signale aus einem Bereich empfan-
gen, der ungefähr dem Radius der Spule entspricht. Bei Bildgebung in einem Bildbereich,
der wesentlich größer ist als die Mikrospule, erhält man ein Bild, das nur in der Umge-
bung der Spule ein Signal enthält. Der restliche Bereich ist schwarz. Es kann also anhand
der lokalen, ortskodierten Signale eine Positionsbestimmung durchgeführt werden, wobei
eine komplette 3-dimensionale Messung allerdings für praktische Anwendungen zu lange
dauern würde.
Um einen Punkt mit seinen drei Koordinaten (x0, y0, z0) darzustellen, reichen im ein-
fachsten Fall drei Projektionsmessungen aus. Mit jeder Messung wird je ein Profil in x,
y und z-Richtung aufgenommen. Dies bedeutet, daß nacheinander Echos mit einer nicht
schichtselektiven Anregung erzeugt werden, bei denen der Frequenzkodiergradient je-
weils eine der drei Raumrichtungen einnimmt. Anstatt eines Profils, das den ganzen Kör-
per darstellt, wird mit der Mikrospule nur ein kleiner Bereich erfaßt. Die Spins in diesem
Bereich haben einen schmalbandigen Präzessionsfrequenzbereich. Eine Fouriertransfor-
mation erlaubt die Detektion der Spule in Richtung des Auslesegradienten entsprechend
(beispielhaft für die x-Richtung):
x0 =
f0
γ Gx
(3.1)
mit der Mittenfrequenz f0 des in Anwesenheit des AuslesegradientenGx aufgenommenen
Signals.
Ein Verfahren mit 3 Messungen ist allerdings anfällig gegen Systemimperfektionen,
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wie z.B. lokale Feldinhomogenitäten oder einen Empfänger-Frequenzoffset. Aus Glei-
chung 3.1 ergibt sich für einen Frequenzoffset ∆f eine Mißregistrierung der Spule nach
∆x =
∆f
γ Gx
. (3.2)
Dieses kann durch die zusätzliche Messung eines Profils ohne Frequenzkodiergradienten
kompensiert werden. Ein verändertes Anregungsverfahren [33] erreicht eine effizientere
Signalausnutzung durch Multiplexen der Positionsinformation. Der Verlauf der Gradien-
tenechomessung ist im Timing-Diagramm Abb. 3.6 dargestellt. Die Gradientenpolarität
bei den 4 aufeinanderfolgenden Messungen kann Tabelle 3.1 entnommen werden. Diese
Kombination berücksichtigt außerdem Gradientenimperfektionen, da invertierte Gradi-
entenpolaritäten zur Berechnung herangezogen werden. Die Positionsberechnung ergibt
sich aus
x = −P (m1) + P (m2) + P (m3)− P (m4) (3.3)
y = −P (m1) + P (m2)− P (m3) + P (m4)
z = −P (m1)− P (m2) + P (m3) + P (m4)
Da für die Positionsbestimmung eines Punktes nur 3 Repetitionen nötig sind, kann diese
mit einer Rate von ca. 20 Messungen/s erfolgen. Diese Methode wurde von verschiedenen
Gruppen sowohl in-vitro als auch in-vivo angewendet.
Messung m Gx Gy Gz
1 − − −
2 + + −
3 + − +
4 − + +
Tabelle 3.1: Gradientenpolaritäten während der Messung in Abb. 3.6
Eine so gemessene Spulenposition kann unterschiedlich angewendet werden. Einer-
seits kann die Spitze eines Katheters in ein vorher aufgenommenes MR-Bild eingeblendet
werden. Meist wurde dafür bisher eine vorher aufgenommene MR-Angiographie verwen-
det. Andererseits kann aber auch die Position der Spule benutzt werden, um die Schicht
einer nachfolgende Messung so zu positionieren, daß die Spule in der Schicht liegt.
Die besondere Eigenschaft des „aktiven Trackings” liegt in der Tatsache, daß die
Positionsbestimmung unabhängig von der eigentlichen Bildgebung erfolgt. Es ist also
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Abb. 3.6: Timing-Diagramm einer Gradientenechosequenz zur aktiven Lokalisation ei-
ner Mikrospule. Die Sequenz muß viermal mit veränderten Gradientenpolari-
täten wiederholt werden. Die dargestellten Gradientenpolaritäten entsprechen
denen der ersten Repetition (siehe Tab.3.1).
möglich, die Positionsbestimmung mit einer höheren Wiederholrate durchzuführen als
die Bildgebung. Die Technik der Überlagerung auf ein vorher aufgenommenes angiogra-
phisches Bild ist auch aus der konventionellen Röntgenangiographie bekannt und wird
als „Roadmapping” bezeichnet. Dieses Verfahren hat allerdings aufgrund des Zeitunter-
schieds zwischen Bildaufnahme und Bildverwertung und den damit verbundenen Feh-
lern durch Bewegung des Objekts an Interesse verloren. Vielmehr besteht ein Interesse
an einer gleichzeitigen Aufnahme von Bild- und Positionsdaten zur Vermeidung solcher
Fehler.
Aktives Profiling
Der Nachteil des aktiven Trackings ist die Darstellung nur eines Punktes des Katheters.
Damit ist es zum Beispiel nicht möglich, die Richtung anzuzeigen in die die Katheter-
spitze weist. Prinzipiell kann es auch mit mehr als einer Spule durchgeführt werden; dies
erfordert allerdings einen erhöhten Hardwareaufwand, da für jede Spule ein einzelner
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Empfangskanal bereitgestellt werden muß. Eine Erweiterung des aktiven Konzepts ist
das sogenannte aktive „Profiling”. Hierbei wird der ganze oder ein Teil des Katheters
als Empfangsspule aufgebaut. Auch hier ist der Katheter nur sensibel für Spins in seiner
unmittelbaren Umgebung. Allerdings ist die genaue Lage eines annähernd linienförmi-
gen Körpers in einer 2-dimensionalen Ebene mit nur 3 Messungen nicht mehr eindeutig
bestimmbar. Es muß also zur Detektion des Katheters in einer Ebene eine normale MR-
Bildmessung durchgeführt werden. Um zusätzlich auch noch die Ausrichtung in Schicht-
richtung zu ermöglichen, müßte sogar eine 3D-Messung erfolgen.
Die Wiederholrate des Profilings liegt damit im Bereich derer der Bildaufnahme. Es
können aber mit einer Körperspule und einer solchen Katheterspule gleichzeitig Anato-
miebild und Katheterbild aufgenommen werden. Schwierigkeiten macht bei diesem Ver-
fahren die Tatsache, daß sich die HF-Eigenschaften des Katheters während der Manipu-
lation durch Veränderungen des den Katheter umgebenden Gewebes ändern können. So
ist z.B. die Länge des im Körper verlaufenden Teils des Katheters variabel. Zu Beginn ei-
ner Intervention ist zunächst nur ein kleiner Teil der Spule von Körpergewebe umgeben,
der größere Teil liegt außerhalb, umgeben von Luft. Beim Vorschieben des Katheters und
der daraus resultierenden Veränderung der den Katheter umgebenden Materie ergibt sich
somit eine Verschiebung der Resonanzfrequenz der HF-Spule. In der Praxis wird dies da-
durch umgangen, daß nicht der ganze Katheter als Spule aufgebaut wird, sondern nur ein
Teilbereich an der Spitze. Es ist während der Messung dann Sorge zu tragen, daß dieser
Teil immer komplett im Körper verbleibt. Mögliche Spulenaufbauten sind in [38, 39] und
[40] beschrieben.
Kapitel 4
Feldinhomogenitätskatheter
Die in dem vorangegangenen Kapitel beschriebenen Verfahren zeigen verschiedene Vor-
und Nachteile. Die passiven Verfahren zeigen eine sehr schlechte Abhebung des Instru-
ments vom Hintergrund (bei reiner Signalverdrängung), sind stark richtungsabhängig
(Suszeptibilitätssprung bei durchgehend angereichertem Katheter, Nadel) oder können
nicht das ganze Instrument darstellen (lokale Markierungen). Alle Verfahren, die auf der
Nutzung von Suszeptibilitätseffekten basieren, zeigen außerdem eine Abhängigkeit von
der verwendeten Pulssequenz (siehe Abschnitt 3.2.2). Das bedeutet, daß während der In-
tervention entweder die Sequenz angepaßt werden muß, um die Artefaktgröße zu steu-
ern oder daß das Instrument bei Bedarf gegen ein Instrument mit anderen Eigenschaften
ausgewechselt werden muß, um bei einer vorgegebenen Sequenz den nötigen Effekt zu
erhalten. Die Anpassung der Sequenzparameter hat den Nachteil, daß solche Änderungen
auch einen Einfluß auf den Kontrast des Hintergrundes haben. Einige Meßsequenzen sind
dann sogar gar nicht mehr durchführbar, weil sich der gewünschte Hintergrundkontrast
nicht mit der gewünschten Darstellung des Instrument vereinigen läßt.
Im Rahmen dieser Arbeit wird ein neues Verfahren zur Sichtbarmachung von Instru-
menten in der interventionellen Kernspintomographie vorgestellt. Dazu wird ein Instru-
ment mit elektrischen Leitern ausgestattet, in die ein elektrischer Strom eingespeist wird
[41]. Dieser Strom erzeugt ein inhomogenes Magnetfeld in der Umgebung des Instru-
ments. Das Verfahren wird exemplarisch an Kathetern dargestellt.
Es wird gezeigt, wie durch geeignete Drahtkonfigurationen ein steuerbarer Effekt er-
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zeugt werden kann, der nicht orientierungsabhängig ist, so wie es bei den suszeptibilitäts-
basierten Verfahren der Fall ist. Außerdem kann die Darstellung des Instruments unabhän-
gig von der verwendeten Meßsequenz an die jeweiligen Erfordernisse angepaßt werden,
so daß dieses Verfahren mit jeder gewünschten Bildgebungssequenz nutzbar ist.
In zwei Punkten zeigt das vorgestellte Verfahren Vorteile gegenüber der aktiven Sicht-
barmachung. Das Instrument kann in seiner ganzen Länge dargestellt werden, und im ein-
fachsten Fall ist keine Erweiterung der Hard- oder Software des MR-Tomographen nötig,
so daß dieses Verfahren an jedem Standardgerät eingesetzt werden kann.
Um den auch für die anderen passiven Verfahren gültigen Zusammenhang zwischen
dem Sichtbarmachungseffekt im Bild und den Parametern (z.B. TE,TR) beschreiben zu
können, werden zunächst die zugrunde liegenden Phänomene untersucht und beschrieben.
Ein Verständnis dieser Grundlagen und Zusammenhänge ist essentiell für die Deutung der
Darstellung des Instruments während einer Intervention. Insbesondere bei der passiven
Darstellung kann dadurch eine Mißinterpretation vermieden werden.
Im letzten Teil werden Meßsequenzen vorgestellt, die die besonderen Eigenschaften
des Katheters ausnutzen, um eine rechnerische Extraktion des Katheterbildes aus dem
Anatomiebild zu ermöglichen. Diese Meßverfahren erlauben eine "aktive" Verfolgung
des Katheters ähnlich den Verfahren, die auf der Verwendung von Mikrospulen basieren.
4.1 Grundidee, Theorie
4.1.1 Kathetermaterial
Zur Sichtbarmachung mittels lokal erzeugter, magnetischer Felder wird ein Katheter mit
einer Leiterschleife ausgerüstet. Der Leiter läuft vom proximalen Ende des Katheters bis
zur Spitze und zurück. Von hier kann dem Leiter über zwei Anschlüsse ein Strom auf-
geprägt werden. Abbildung 4.1 zeigt einen solchen Katheter. Für eine Einsetzbarkeit im
MRT müssen alle für den Katheter verwendeten Materialien bestimmte Eigenschaften
erfüllen. Diese werden nun näher erläutert.
Der Begriff der MR-Kompatibilität wird in der Literatur sowie bei der Beschreibung
von Produkten für die MRT nicht eindeutig benutzt. Für die Beschreibung der Nutzbar-
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Abb. 4.1: Darstellung eines Katheterprototypen. Die Drähte sind in die Katheterwand
eingesenkt, aber zu Anschauungszwecken nicht ganz abgedeckt. Am distalen
Ende sieht man den Anschluß, über den ein Strom in die Leiterschleife einge-
speist werden kann.
keit von Materialien in der Kernspintomographie reicht die traditionelle Einteilung in
hart-, weich- und nichtmagnetische Stoffe nicht aus, da diese den Einfluß auf die Bildge-
bung nicht hinreichend beschreiben. Eine Grundvoraussetzung für die Bildgebung ist eine
homogene Flußdichte B0 im gesamten untersuchten Objekt. Von außen wird durch den
Strom in den Hauptfeldwicklungen des Tomographen ein magnetisches Feld H erzeugt.
Die lokale Flußdichte hängt mit der magnetischen Feldstärke über die Permeabilität µ
entsprechend der phänomenologischen Materialgleichung B = µ H zusammen. Die ma-
gnetische Feldkonstante µ0 = 4π · 10−7 V sAm ist die Permeabilität des Vakuums. Auch für
andere Materie –außer der ferromagnetischen – gilt die Proportionalität, die beschrieben
wird durch die dimensionslose, relative Permeabilität µr , so daß dort gilt B = µrµ0 H .
Analog kann das Verhältnis zwischen B und H auch durch die magnetische Suszeptibi-
lität χ beschrieben werden. Es gilt χ = µr − 1. Das Produkt M = χ · H beschreibt die
Magnetisierung M einer Materie, die der Feldstärke H ausgesetzt ist. Einige Materialien
können eine Grundmagnetisierung M0 aufweisen.
Eine Kontraindikation für die Anwendung eines Materials ist bei einer erhöhten Kraft-
wirkung auf das daraus bestehende Instrument im Magnetfeld des Kernspintomographen
gegeben. Solche Materialien gelten als nicht MR-kompatibel. Sie sind dadurch gekenn-
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zeichnet, daß M0 = 0 ist und/oder die Suszeptibilität χ sehr groß ist (|χ| > 10−2).
Ein weiterer Effekt, der jedoch keine Gefahr aufgrund von Kraftwirkungen dar-
stellt, ist die Tatsache, daß durch Materialverteilungen mit unterschiedlichem χ gemäß
B0 = µ0( H + M ) = µ0(1 + χ) H ein nichthomogenes B0 für die Bildgebung zur Verfü-
gung steht. Dies führt zu unterschiedlichen Effekten, die später näher beschrieben werden.
Im wesentlichen führen solche nichthomogenen Felder zu Signalauslöschung und Bild-
verzerrungen.
In [16] wird ein zweistufiges Modell beschrieben, welches Materialien in Bezug auf
ihre MR-Kompatibilität in zwei Klassen einteilt.
• Die erste Gruppe umfaßt Materialien, die keine besonderen Kraftwirkungen im
Kernspintomographen erfahren, die aber auffällige Verzerrungen und Auslöschun-
gen bewirken, wenn sie in der Nähe der abgebildeten Region liegen. Maßgebend
dafür ist die Abweichung der Suzeptibilität des Materials in Bezug auf die Sus-
zeptibilität des umgebenden Gewebes (≈ χWasser). Solche Materialien liegen im
Bereich 10−5 < |χ − χWasser| < 10−2 (z.B. Titan, nichtmagnetische Edelstähle)
und werden in der Medizin zum Beispiel für Prothesen und Klammern verwendet.
• Die zweite Klasse umfaßt Materialien, die keine oder nur vernachlässigbare Effekte
im Bild erzeugen, auch wenn sie in der Nähe der untersuchten Region liegen. Für sie
muß gelten |χ− χWasser| < 10−5. Dazu gehören u.a. Körpergewebe und Kupfer.
Abbildung 4.2 zeigt die magnetische Suszeptibilität von verschiedenen Materialien über
mehrere Größenordnungen. Der "kleine" Bereich der MR-kompatiblen Materialien ist
gesondert dargestellt.
Als Leiter für den Feldinhomogenitätskatheter wurde Kupfer ausgewählt, da es der
zweiten Klasse angehört. Des weiteren wird der Draht möglichst dünn gewählt, um die
Masse des Kupfers pro Voxel klein zu halten. Der Durchmesser der verwendeten Drähte
liegt zwischen 50 und 150 µm. Das Kathetermaterial besteht üblicherweise aus Kunststof-
fen, die zur Klasse II gehören. Die in konventionellen Kathetern teilweise zur Erhöhung
der Torsionssteifigkeit genutzten Drahtverstärkungen in der Katheterwandung können bei
MR-Kompatiblen Kathetern nicht genutzt werden.
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Abb. 4.2: a) Spektrum der χ-Werte (aus [16]), b) Beispiele aus dem Bereich der MR-
kompatiblen Stoffe (Klasse II).
4.1.2 Beschreibung des Versuchsaufbaus
Im folgenden werden die Mechanismen, die zur Sichtbarmachung des Katheters führen,
beschrieben.
Dazu wird zunächst ein Modell definiert, welches die Lage der Stromleiter des Ka-
theters im Kernspintomographen beschreibt. Die Lage eines Katheters während einer In-
tervention ist nicht vorhersagbar. Insbesondere verläuft der Katheter nicht in seiner ge-
samten Länge geradlinig, so daß entlang seines Schaftes unterschiedliche Teilstücke des
Katheters auch unterschiedliche Ausrichtungen in Bezug auf das Koordinatensystem des
Tomographen einnehmen können.
Im folgenden wird ein geradliniges Teilstück eines Katheters mit zwei parallel am
Katheterschaft entlang geführten Drähten betrachtet, wie es in Abbildung 4.3 a) gezeigt
ist. Abbildung 4.3 b) zeigt eine schematische Beschreibung einer solchen Anordnung.
Die Mittelachse des Katheters wird durch eine Gerade in der y-z-Ebene bestimmt, die
unter einem Winkel θ zur z-Richtung durch den Koordinatenursprung läuft. Die Lage des
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Leiterpaares am Katheter wird durch den Winkel φ definiert. Im Falle φ = 0 schneiden
beide Leiter die x-Achse. Bei Drehung des Katheters um seine Längsachse werden die an
ihm befestigten Leiter mitgedreht und somit der Winkel φ verändert.
Für die folgenden Berechnungen wird der in Abb. 4.3 c) gezeigte Spezialfall mit
θ = 90◦ und φ = 0◦ für zwei unendlich lange Leiter untersucht. Alle anderen Orien-
tierungen des Katheters mit dem Leiterpaar können durch eine hier nicht vorgeführte
Koordinatentransformation ebenso berechnet werden.
Die betrachteten Leiter, welche senkrecht zu B0 und parallel zur y-Achse verlaufen,
werden von entgegengesetzten Strömen gleicher Stromstärke durchflossen. Durch An-
wendung des Durchflutungsgesetzes erhält man das von den beiden Linienströmen er-
zeugte magnetische Feld Bkath
Bkath(x, z) =
µI
2π
[(
x− a
z2 + (x− a)2 −
x+ a
z2 + (x+ a)2
)
ez
+
(
z
z2 + (x− a)2 −
z
z2 + (x+ a)2
)
ex
]
. (4.1)
a ist der Abstand der beiden Leiter vom Koordinatenursprung, I die Stromstärke in
den beiden Leitern und µ die Permeabilität des umgebenden Gewebes. Das Magnetfeld
hat seine Maxima direkt an den Leitern. Abb. 4.4 a) zeigt den Betrag von Bkath(x, z)
und Abb. 4.4 b) und c) zeigen die Flußdichte aufgeteilt nach x- bzw. z-Komponente. Das
gesamte wirksame Feld Bges setzt sich vektoriell aus dem Hauptfeld und dem Katheterfeld
zusammen
Bges = B0 + Bkath = Bges eψ. (4.2)
Das zusätzlich überlagerte Feld hat zwei Wirkungen [42]:
1. ortsabhängige Änderung der Larmorfrequenz durch die veränderte FlußdichteB ges.
2. ortsabhängige Änderung der Gesamtfeldrichtung eψ, da das Katheterfeld auch
Komponenten senkrecht zu B0 hat. Dies bedeutet eine Drehung der Präzessions-
achse aus der z-Richtung heraus um den Winkel ψ (siehe Abb. 4.5).
Die ortsabhängige Richtungsabweichung ψ (siehe Abb. 4.5) ergibt sich aus
ψ(x, y) = arctan(
Bkath,x
B0 +Bkath,z
). (4.3)
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Abb. 4.3: a) Darstellung eines Katheterteilstückes mit zwei parallelen Stromleitern. Die
Katheterlängsachse läuft durch den Koordinatennullpunkt und liegt in der y-z-
Ebene. c) Schematische Darstellung des Katheterteilstückes und der Leiter zur
Definition der Winkel θ und φ. c) Spezialfall von b) mit θ = 90◦, φ = 0◦.
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Abb. 4.4: Darstellung des Katheterfeldes für einen Drahtdurchmesser von 100 µm, einen
Leiterabstand vom Ursprung von a = 1.5 mm und einen Strom von I = 150
mA. a) Absolutwert, b) x-Komponente (senkrecht zu B0), c) z-Komponente
(entlang B0)
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Abb. 4.5: Zusammensetzung des effektiven Gesamtfeldes Bges aus B0 und dem Kathe-
terfeld Bkath
Abgeschätzt für den Fall in Abb. 4.4 b) ergibt sich für eine Stromstärke von 150 mA
bei einem Leiterabstand von 2a = 3 mm in Luft (µ = µ0) in der Nähe eines Drahtes
(Durchmesser 100 µm) ein Maximalfeld von Bkath,x ≈ 0, 6 mT senkrecht zu B0. Damit
ergibt sich für die Richtungsabweichung des resultierenden Feldes und somit auch der
Präzessionsachse bei einem B0 = 1,5 T ein Maximalwinkel von nur
ψmax = 4 · 10−4 rad. (4.4)
Daher kann dieser Effekt bei der Untersuchung der Sichtbarmachungseffekte vernachläs-
sigt werden. Wegen des kleinen Winkels ψ gilt außderdem
| Bges| ≈ B0 +Bkath,z. (4.5)
Im folgenden wird nur noch die Änderung der Präzessionswinkelgeschwindigkeit auf-
grund der Feldkomponente entlang B0 betrachtet. In dem hier betrachteten Beispiel (sie-
he Abb. 4.3 c) ist dies die z-Richtung (Bkath,z siehe Abb. 4.3 c). Mit der oben erwähnten
Koordinatentransformation kann diese wirksame Komponente auch für beliebige andere
Orientierungen des Leiterpaares berechnet werden.
Die zusätzliche Komponente aufgrund des Katheterfeldes muß in die Bildgebungs-
gleichung mit aufgenommen werden. Mit den Gleichungen 2.4 und um den Ein-
fluß des Katheterfeldes Bkath,z(x, y) erweitert, wird die Bildgebung beschrieben durch
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(vergl. Gl. 2.5)
S(kx, ky) =
∫
Lx
∫
Ly
A m(x, y) e
−i2π[(x+Bkath,z(x,y)
Gx
)kx+(y+
Bkath,z (x,y)
Gy
)ky ] dxdy (4.6)
In den folgenden Unterabschnitten werden die Auswirkungen der zusätzlichen In-
homogenitätsterme auf den Bildgebungsprozeß genauer untersucht. In Abhängigkeit vom
Zeitpunkt der Wirkung während einer Meßsequenz zeigt das zusätzliche Feld unterschied-
liche, in den folgendenden Unterabschnitten genauer beschriebene Effekte im Bild. Ähn-
liche Untersuchungen sind zur Erklärung der Artefakte von Biopsienadeln durchgeführt
worden [28, 43, 44, 45]. Das Feld außerhalb der Biopsienadeln ist jedoch zeitlich kon-
stant, da es durch eine Magnetisierung des Materials in Gegenwart des B0-Feldes ent-
steht. Abbildung 4.6 zeigt ein Timing-Diagramm, das eine Messung mit einem Katheter-
feld beschreibt. Dazu ist das Timing-Diagramm um einen zusätzlichen Zeitpfeil erweitert
worden, in dem die Einschaltintervalle des Katheterstroms Ikath aufgetragen sind. In dem
gezeigten Fall wird der Strom nach der Anregung eingeschaltet und für den Rest des
Repetitionsintervalls konstant gehalten. Im Gegensatz zu den zeitlich konstanten Arte-
fakten durch Nadeln können bei den elektrisch erzeugten Feldinhomogenitäten die un-
terschiedlichen Effekte sehr gut getrennt voneinander untersucht werden, indem man die
Einschaltzeit, -dauer und -stärke des Stromes während einer Messung variiert.
Die Messungen zu den im folgenden beschriebenen Betrachtungen wurden an einem
Phantom mit einer parallelen Leiterführung gemäß Abbildung 4.3 durchgeführt. Um eine
Bewegung der stromdurchflossenen Drähte durch Kraftwechselwirkung mit dem Haupt-
magnetfeld zu vermeiden, wurden die Drähte in eine Geleemasse eingebettet. Das Gelee
wurde zusätzlich mit Kontrastmittel1 (1:200) angereichert, um eine Verkürzung der T1-
Zeit zu erreichen. Dies erlaubt kürzere Repetitionszeiten und somit kürzere Gesamtmeß-
zeiten.
Das Phantom hat eine Länge von 12 cm, der Abstand zwischen den Leitern beträgt 3
mm. Außerhalb des Phantoms werden die beiden Leiter eng gewunden aus dem Meßbe-
reich herausgeführt und über ein Anschlußkabel mit einer Spannungsquelle verbunden.
Der Strom durch den Leiter kann zwischen 0 mA und 200 mA variiert werden. Vom
MR-Tomographen getriggert kann der Strom entsprechend dem Zusatzpfad für Ikath in
Abb. 4.6 zu den gewünschten Zeiten ein- bzw. ausgeschaltet werden.
1Gadolinium-DTPA
Feldinhomogenitätskatheter 37
Gx
Gy
Gz
RF
t
t
t
ADC
t
t
t
Ikath
Abb. 4.6: Timing-Diagramm einer Gradientenecho-Messung mit einem zusätzlichen Ka-
theterfeld. Es ist um einen Zeitpfeil erweitert, auf dem die Stärke des Katheter-
stroms Ikath aufgetragen ist.
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4.1.3 Geometrieverzerrung
Ein während des Ausleseintervalls eingeschaltetes Inhomogenitätsfeld bewirkt aufgrund
des zusätzlich zum Gradientenfeld wirkenden Magnetfeldes Bkath,z eine veränderte Lar-
morfrequenz der betroffenen Spins und somit nach der Fourier-Transformation – welche
diese zusätzliche Komponente nicht berücksichtigt – eine verschobene Darstellung der
Spins im Bild. Dies ist schematisch in Abbildung 4.7 dargestellt und gewährt einen ersten
Einblick in den Vorgang der geometrischen Verzerrungen, die im folgenden näher unter-
sucht werden. Bild 4.7 a) zeigt einen beispielhaften Verlauf der wirksamen z-Komponente
eines Inhomogenitätsfeldes. Abb. 4.7 b) zeigt die Überlagerung der Inhomogenitätskom-
ponente und des Gradientenfeldes. Aufgrund der gleichen Flußdichte haben die Spins an
der Stelle x0 und x′0 die gleiche Resonanzfrequenz und werden im Bild auf die Stelle x0
projiziert (Spinmißregistrierung oder -verschiebung). In den folgenden Abbildungen c) -
f) wird der Einfluß einer solchen Spinverschiebung auf das rekonstruierte Bild schema-
tisch dargestellt. Dazu werden unterschiedliche Bereiche in der Umgebung des Katheter-
feldes untersucht. Es werden dazu die Abbildung der "tatsächlichen" Spindichteverteilung
und die dazugehörige Spindichteverteilung im rekonstruierten Bild gezeigt. Bereiche au-
ßerhalb der Inhomogenität werden an ihren wahren Ort abgebildet. Diese Bereichen sind
in Abb. 4.7 c) dargestellt.Hier überlagern sich demnach die tatsächliche und die resultie-
rende Spindichte. Bereiche, in denen das resultierende Feld einen größeren Gradienten
hat als das Auslesegradientenfeld, werden über einen größeren Bereich verschoben. Die
Dehnung über einen größeren Bereich bewirkt gleichzeitig eine Verringerung der darge-
stellten Spindichte, da die Anzahl der insgesamt vorhandenen Spins gleich bleibt (siehe
Abb. 4.7 d). Abb. 4.7 e) zeigt die Verschiebung von Spins im Bereich abfallender Fluß-
dichte des Katheterfeldes. Die schließlich im Bild dargestellte Gesamtspindichte ergibt
sich dann, wie in Abb 4.7 f) gezeigt, aus der Überlagerung aller Anteile. Durch das In-
homogenitätsfeld entstehen also solche Bereiche, die im Bild eine verringerte Spindichte
und solche, die eine erhöhte Spindichte aufweisen.
Da der Phasenkodiergradient nicht während des Ausleseintervalls eingeschaltet ist,
bewirkt das Inhomogenitätsfeld lediglich einen über alle Phasenkodierschritte konstanten
Phasenoffset im Bild. Ein solcher Phasenoffset hat keinen Einfluß auf das rekonstruierte
Absolutwert-Bild. Der Effekt der Spinverschiebung wirkt sich also nur auf die Frequenz-
kodierrichtung aus.
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a)
Spindichte im Bereich
ansteigender Feldstärke
des Katheterfeldes
des Katheterfeldes
Spindichte außerhalb
tatsächliche Spindichte Spindichte im Bild
Bkath,z
Spindichte im Bereich
des Katheterfeldes
abfallender Feldstärke
Gesamtspindichtebild
x
x
x
x
x
x
ρ
ρ
ρ
ρ
x′0
Bkath,z
x0
Spindichte im Bild
+ xGx
tatsächliche Spindichte
Abb. 4.7: Schematische Darstellung zur Erklärung von Spinmißregistrierungen und den
daraus folgenden Geometrieverzerrungen der abgebildeten Spindichte
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Daher wird im folgenden nur noch die Frequenzkodierrichtung (x-Richtung) der Bild-
gebungsgleichung betrachtet. Für einen Spinisochromaten an der Stelle x ergibt sich unter
Berücksichtigung der wirksamen z-Komponente des Katheterfeldes Bkath,z(x) die lokale
Präzessionswinkelgeschwindigkeit
ω′ = −γ · [Bkath,z(x) +Gxx] . (4.7)
Die eindeutige Rekonstruktion der Spindichte an der Stelle x mittels der Fouriertrans-
formation setzt ein konstantes, lineares Gradientenfeld Gx voraus. Durch Umformung
von Gleichung 4.7 erhält man:
− ω
′
γGx
=
Bkath,z(x)
Gx
+ x (4.8)
x′ = x+
Bkath,z(x)
Gx
(4.9)
wobei x die Position des betrachteten Spins im Objekt ist und x′ die Stelle darstellt, an
der der Spin im Bild erscheint. Diese Gleichung zeigt, daß der Einfluß der Spinverschie-
bung nicht alleine von der Stärke des Inhomogenitätsfeldes abhängt, sondern von deren
Verhältnis zur aktuellen Auslesegradientenstärke. Durch einen großen Auslesegradien-
ten kann demnach dieser Spinshift kompensiert werden. Im realen Meßsystem sind dem
jedoch durch die Auslegung des Gradientensystems Grenzen gesetzt. Außerdem bewirkt
ein Erhöhen des Auslesegradienten eine Verringerung des Signal-Rausch-Abstandes [17].
Substitution von Gl. 4.9 in den eindimensionalen Fall der Bildgebungsgleichung er-
gibt (zur Herleitung siehe Anhang A):
S(tx) =
∫
Lx
A m(x′) eiγ Gxx
′tx dx′ (4.10)
mit m(x′) = m(x)
1 + 1
Gx
dBkath,z(x)
dx
(4.11)
Gleichung 4.10 zeigt, daß durch eine Fourierrekonstruktion die Magnetisierungsver-
teilung m(x′) aus dem Signal S(tx) gewonnen werden kann. m(x′) setzt sich aus der
tatsächlichen Verteilung m(x) und einem Wichtungsterm w(x) = 1 + 1
Gx
dBkath,z(x)
dx
zu-
sammen. Dies entspricht der Tatsache, daß durch eine reine Verschiebung von Spins ge-
mäß Gl. 4.9 die Gesamtzahl der betroffenen Spins nicht verändert wird. Eine Verteilung
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auf einen größeren Bereich zieht somit eine lokale Veränderung der Spindichte nach sich.
Gl. 4.11 zeigt, daß eine Verzerrung dadurch minimiert werden kann, daß der Feldgradient
des Katheterfeldes verkleinert oder der Meßgradient Gx vergrößert wird.
Das Phänomen der Spinmißregistrierung wird nun anhand von Messungen und Simu-
lationen gezeigt. Im folgenden werden Schichten senkrecht zum Doppelleiter untersucht.
Da das Feld der stromdurchflossenen Leiter während des Anregungspulses nicht einge-
schaltet ist, hat es keinen Einfluß in Schichtkodierrichtung.
Die Phantom-Messungen wurden an einem Doppelleiter in einem Gelphantom durch-
geführt. Es wurde eine GradientenechoSequenz mit dem in Abb. 4.8 gezeigten bipolaren
Stromverlauf in dem Leiterpaar verwendet. Durch eine solche bipolare Ansteuerung wird
erreicht, daß die Spins zum Echozeitpunkt keine zusätzliche Phase aufgrund des Inhomo-
genitätsfeldes haben, da sich zu diesem Zeitpunkt die Wirkung des negativen und die des
positiven Gradienten aufheben. Die Notwendigkeit für dieses Ansteuern wird im nächsten
Abschnitt begründet, wenn die sogenannte Intravoxeldephasierung hergeleitet wird.
Gx
Gy
Gz
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t
t
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Ikath
Abb. 4.8: Timing-Diagramm zur Messung der Geometrieverzerrung.
Für die Simulation wird das Feld der Doppelleiter auf einem rechtwinkligen Gitter
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ortsdiskret berechnet. Daraus wird die Spinverschiebung
∆x =
Bkath,z(x)
Gx
(4.12)
für die Punkte auf dem Gitter abgeleitet. Im Falle Bkath,z = 0 werden alle Spins auf ihre
tatsächliche Position abgebildet.
a) b)
c)
x′
y′
x′
y′
d)
Abb. 4.9: Vergleich von gemessener Geometrieverzerrung und von berechneten Isolinien
x′ = x + ∆x, mit x = const (bzw. y′ = y + ∆y, mit y = const). a),c) B0
verläuft senkrecht und der Readoutgradient ist in die Waagerechte gedreht.
b),d) B0 und Readoutgradient verlaufen in der Senkrechten.
Abbildung 4.9 a) zeigt die Messung bei axialer Schnittführung durch die Leiter. Man
erkennt deutlich den auch von Biopsienadeln her bekannten pfeilförmigen Effekt [28].
Es gibt 3 halbmondförmige Bereiche erhöhter Intensität, zwei rechts vom Leiter und
einen links. Die Abbildung 4.9 b) zeigt die Messung bei Drehung des Frequenzkodier-
Gradienten in die senkrechte Richtung, bei ansonsten unverändertem Versuchsaufbau.
Wie zu erwarten ist, dreht sich die Struktur der Pfeilspitze auch in die Senkrechte. Da sich
durch Veränderung der Readout-Richtung das ursächliche Feld der Leiterströme nicht
Feldinhomogenitätskatheter 43
verändert, bleibt für jeden Spin der Betrag der Verschiebung gleich. Lediglich die Ver-
schiebungsrichtung verändert sich und verläuft parallel zur neuen Richtung des Auslese-
gradienten.
Die Abbildung 4.9 c) dient der Verdeutlichung der Rechengrundlage für die nachfol-
genden Simulationen. Jede senkrecht verlaufende Linie entspricht benachbarten Spins im
Objekt mit einem konstanten x = x0 (Objekt-Isolinien). In dem resultierenden Bild wer-
den die Spins auf der Linie an die Stelle x′ = x0 +∆x verschoben. Dadurch werden die
Abbildungen der Objekt-Isolinien im Bild verzerrt. Der Abstand der senkrechten Linien
ist proportional zur erwarteten Intensität in den Messungen. Dies entspricht der Wichtung
der Intensität gemäß Gl. 4.11. Man erkennt auch hier die Bereiche erhöhter Dichte links
und rechts vom Leiterpaar. Die Bereiche nahe der Leiter zeigen einen besonders starken
Spinshift. Bei hohen Strömen können sie einen so großen Shift erfahren, daß sie ganz aus
dem Bild geschoben werden. Abbildung 4.9 d) zeigt den gleichen Fall für die gedrehte
Frequenzkodierrichtung.
Eine Drehung des Leiterpaares in der Ebene (vgl. Winkel φ in Abb. 4.3) führt zu einem
veränderten Bkath,z und somit auch zu einer neuen Verteilung der Spinverschiebungen.
Abb. 4.10 zeigt am Beispiel von 4 verschiedenen Stromstärken die simulierten Bil-
der (jeweils links) und die am Phantom gemessenen Geometrieverzerrungen (jeweils
rechts). Die simulierten Bilder sind 128x128 Pixel groß. Jedes Pixel wurde zur Berech-
nung in 16x16 Subpixel unterteilt. Für jedes Subpixel wurde die Verschiebung berechnet.
Anschließend wurde die Spindichte jedes Subpixels entsprechend ihres Verschiebungs-
wertes –wie in Abb. 4.9 schematisch dargestellt – einem der 128x128 Pixel des Bildes
zugeordnet. Dadurch entstehen im Bild Pixel mit unterschiedlichen Grauwerten. Neben
den simulierten Bildern sind die jeweils mit dem gleichen Strom experimentell ermit-
telten Bilder dargestellt. Für den Vergleich von Theorie und Experiment werden die in
Abb. 4.11 gezeigten Kenngrößen sF und sP definiert. sP stellt die Breite des Effektes
in Phasenkodierrichtung und sF den Abstand zwischen den oberen Aufhellungen und
der unteren Aufhellung in Frequenzkodierrichtung dar. Abb. 4.12 zeigt die Geometrie-
verzerrung als Funktion des Katheterstromes Ikath. Es werden sowohl simulierte als auch
experimentell ermittelte Daten dargestellt. Für Messungen und Simulationen wurde eine
Gradientenecho-Sequenz mit einem FOV von 64 mm, einem Akquisitionsintervall von
18.4 ms und einer 128x128 Pixel großen Bildmatrix gewählt. Dies ergibt einen Frequenz-
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d) Ikath = 150 mA
a) Ikath = 5 mA b) Ikath = 25 mA
c) Ikath = 50 mA
Abb. 4.10: Simulative (links) und experimentelle (rechts) Ergebnisse zur Darstellung von
Geometrieverzerrungen bei unterschiedlichen Stromstärken.
Frequenzkodierrichtung
Phasenkodierrichtung
sF
sP
Abb. 4.11: Definition der Kenngrößen sF und sP der Geometrieverzerrung
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Abb. 4.12: Verlauf der Geometrieverzerrung bei steigender Stromstärke Ikath
kodiergradienten von Gk = 2.55 mT/m. Die geringen Unterschiede zwischen Messung
und Simulation sind durch eine nicht optimale Ausrichtung des Phantoms im Kernspinto-
mographen und durch die Ableseungenauigkeit gegeben. Auch der Suszeptibilitätssprung
zwischen den Kupferdrähten und dem umgebenden Gel, der in der Simulation nicht be-
achtet wird, hat vor allem bei kleinen Strömen einen Einfluß auf die Kenngrößen. Die
Abbildung zeigt, daß sP und sF nicht linear mit der Stromstärke ansteigen. Bei einer
Stromstärke von 100 mA haben sP und sF schon ca. 50%, bzw. 75% der Größe bei 400
mA erreicht. Dies zeigt, daß die bei realen Anwendungen eingesetzten Stromstärken (zwi-
schen 100 und 200 mA) erlauben, einen Katheter auch in Schichten von mehr als 10 mm
Schichtdicke vom Hintergrund abzugrenzen.
4.1.4 Intravoxeldephasierung
Neben der Spinverschiebung durch das zur Auslesezeit wirkende Inhomogenitäts-
feld kommt es aufgrund der endlichen Pixelgröße, auch zur sogenannten Intravoxel-
dephasierung. Der Wert eines Voxels in einem ortsdiskreten Bild setzt sich zusammen aus
der komplexen Addition aller in diesem Voxel befindlichen Spinisochromaten. Anders als
z.B. beim Einfluß des Gradientenfeldes werden die Dephasierungen, die durch das In-
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Abb. 4.13: Timing-Diagramm zu den Gradientenecho-Messungen und -Simulationen der
Intravoxeldephasierung. Die Einschaltdauer Tkath ist in dem Bereich zwischen
den gestrichelt markierten Zeiten variiert worden.
homogenitätsfeld entstehen, nicht wieder rephasiert. Bei einem zwischen Anregung und
Ausleseintervall eingeschalteten Strom hat die Gesamtmagnetisierung eines Voxels, die
zum Echo beiträgt, aufgrund dieser Dephasierung gegenüber dem nicht betroffenen Vo-
xel abgenommen. Abb. 4.13 zeigt das Timing-Diagramm der im folgenden betrachteten
Simulationen und Messungen. Die Zeit Tkath beschreibt die Einschaltdauer des Katheter-
stromes.
Abbildung 4.14 zeigt schematisch den Zerfall der Gesamtmagnetisierung unter dem
Einfluß eines linearen Gradienten für gleichmäßig über ein betrachtetes Voxel verteilte
Spins. Unten ist die Gesamtmagnetisierung zu verschiedenen Zeitpunkten aufgezeich-
net. Ausgehend von der maximalen Startmagnetisierung zerfällt die resultierende Ma-
gnetisierung. Eine genauere Darstellung des komplexen Zeitverlaufs ist simulativ in 4.15
abgebildet. Ausgehend von einem rein reellen Betrag von 100% nimmt die Gesamtma-
gnetisierung kontinuierlich ab. Dabei dreht sich die Phase des resultierenden Signals mit
Feldinhomogenitätskatheter 47
t
mges
Abb. 4.14: Schematische Darstellung eines Magnetisierungszerfalls in einem Voxel mit
homogener Spindichte und einem linearen Gradientenfeld.
konstanter Winkelgeschwindigkeit weiter.
Für die mathematische Beschreibung des Zerfalls wird zunächst ein Pixel mit homo-
gener Spindichte und einem Inhomogenitätsfeld im eindimensionalen Fall betrachtet. Die
Flußdichte kann in erster Näherung durch eine linear steigende Funktion angenähert wer-
den. Allgemein läßt sie sich dann durch eine Geradengleichung beschreiben (s. Abb 4.16).
Es gilt somit
Bz(x) =
Bkath,z(x0 +∆x)−Bkath,z(x0)
∆x
· x+Boffset (4.13)
= Gk · x+Boffset, (4.14)
mit Boffset = Bkath,z(x0) − [Bkath,z(x0 + ∆x)− Bkath,z(x0)] · x0∆x . ∆x ist die Größe ei-
nes Voxels. Der zeitliche Verlauf der Gesamtmagnetisierung eines Pixels läßt sich gemäß
Gl. 2.5 für den eindimensionalen Fall berechnen. Die Spindichte sei gleich 1 gesetzt.
Svoxel =
∫ x0+∆x
x0
e−iγ(Gk ·x+Boffset)·t dx (4.15)
Boffset bewirkt eine kohärente Phasendrehung aller Spins im betrachteten Pixel. Da dies
lediglich die Phase der Gesamtmagnetisierung verändert, aber keinen Einfluß auf die Si-
gnalstärke hat, kann es für die weitere Betrachtung der Intravoxeldephasierung vernach-
lässigt werden. Nun wird das Integral in Gleichung 4.15 auf 100% genormt und über x
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Abb. 4.15: Simulation eines Magnetisierungszerfalls in einem Voxel mit homogener
Spindichte und einem linearen Gradientenfeld. Zu Beginn liegt der Magne-
tisierungsvektor entlang der reellen Achse und hat die Maximallänge von
100%.
∆xx0 x
B
Gk · x
Bkath,z(x)
Abb. 4.16: Annäherung der Flußdichte Bkath,z des tatsächlichen Inhomogenitätsfeldes
(durchgezogene Linie) durch einen linear ansteigenden FeldgradientenGk · x
(gestrichelte Linie)
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integriert (die gesamte Rechnung ist in Anhang A aufgeführt)
Svoxel(t) =
100%
∆x
∫ x0+∆x
x0
e−iγGk · x · t dx (4.16)
= 100% · si(γGk · t ·∆x/2)︸ ︷︷ ︸
Betrag der Funktion
· e−iγGk · t · (x0 +∆x/2)︸ ︷︷ ︸
Rotation der Gesamtmagnetisierung
Der Signalverlauf eines Voxels unter dem Einfluß einer Feldinhomogenität wird dem un-
ter dem Einfluß des Gradientenfeldes überlagert. Die Mechanismen sind in beiden Fällen
identisch. Allerdings wird die Dephasierung durch das Meßgradientenfeld zum Echozeit-
punkt vollständig rephasiert.
Gleichung 4.16 zeigt, daß für die Intravoxeldephasierung nicht der Betrag des Stör-
feldes maßgebend ist, sondern dessen Feldgradient Gk. Die Signalstärke des Echos eines
einzeln betrachteten Voxels wird mit der Einhüllenden si(γGk · Tkath ·∆x/2) gedämpft.
Man beachte, daß im Falle der hier untersuchten Feldinhomogentitäten Tkath nicht zwin-
gend gleich TE ist, so wie es bei allen anderen Inhomogenitäten der Fall ist. Daher eignen
sich die hier untersuchten, elektrisch erzeugten Feldinhomogenitäten besonders gut für
das Studium der zugrundeliegenden Intravoxeldephasierungs- und Spinshift-Effekte. Bei
den schon ausgiebig untersuchten Artefakten von z.B. Biopsienadeln sind beide Größen
immer identisch, da der Effekt durchgehend besteht. Nur durch Variation der Meßsequenz
(z.B. durch Wahl einer asymmetrischen Spinecho-Sequenz) kann ein ähnlicher Effekt er-
zeugt werden.
Abbildung 4.17 zeigt einen qualitativen Vergleich zwischen experimentell und simu-
lativ ermittelten Intravoxeldephasierungen. Der Strom wurde fest auf 100 mA eingestellt,
und die Einschaltdauer wurde schrittweise verändert (0, 3, 5 und 9 ms). Die Simulations-
ergebnisse basieren auf numerischen Berechnungen entsprechend der Gl. 4.16 für alle Vo-
xel eines kompletten Bildes. Die resultierende Gesamtmagnetisierung jedes Voxels wurde
durch komplexe Überlagerung von 32 x 32 gleichmäßig über das Voxel verteilte Spins be-
rechnet. Es wurde eine ähnliche Sequenz eingesetzt, wie sie auch schon zur Untersuchung
der Geometrieverzerrung genutzt wurde. Aus den Sequenzparametern ergibt sich eine Pi-
xelbreite von ∆x = 0, 5 mm. Für das Experiment wurde der Katheterstrom von 100 mA
vom Kernspintomographen getriggert und nur während des Zeitintervalls zwischen Ende
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c) d)
Abb. 4.17: Paarweiser Vergleich von Simulationen (jeweils links) und Messungen (je-
weils rechts) zur Intravoxeldephasierung. Der Strom war auf 100 mA fest-
gelegt und die Einschaltzeit wurde variiert: a) 0 ms (bzw. 0.2 ms, s. Text),
b) 3 ms, c) 5 ms, d) 9 ms
der Anregung und Beginn des Ausleseintervalls eingeschaltet (siehe Timing-Diagramm
in Abb. 4.13). Dadurch wird eine gleichzeitige Geometrieverzerrung vermieden. Für den
Fall Tkath ≈ 0 ms kann in der Messung bereits eine geringe Auslöschung und auch ei-
ne leichte Geometrieverzerrung an den Rändern gesehen werden, da bei der Messung
der Istwert des Stromes im nichtgetriggerten Zustand leicht vom Sollwert 0 A abweicht.
Dies liegt an der Einstellgenauigkeit des Verstärkerausgangs. Zum Vergleich wurde eine
Simulation mit einer Einschaltdauer von 0,2 ms durchgeführt. In den Fällen von 0 ms
und 3 ms erkennt man in Simulation und Messung einen hyperintensen Bereich zwischen
den beiden Leitern. Dieser Bereich ist gekennzeichnet durch einen geringen Feldgradi-
enten ∂Bkath,z
∂z
(vergl. Abb. 4.4 b). Erst bei längeren Penetrationsdauern Tkath wird dieser
Bereich soweit komprimiert, daß er weit unterhalb der Pixeldimensionen liegt und so-
mit durch die zusätzlich im gleichen Voxel lokalisierte Intravoxeldephasierung verdrängt
wird.
Abbildung 4.18 zeigt einen quantitativen Vergleich zwischen Simulation und Experi-
ment. Maßgebender Parameter für die Intravoxeldephasierung ist nicht alleine die Strom-
stärke, sondern das Produkt aus Ikath und Tkath (siehe Gl. 4.16 mit Gk ∼ Ikath). Ab-
Feldinhomogenitätskatheter 51
      
 
 
 
 




 
 
 
 




sK
sL
sK
Sim. Mess.
0
2
4
6
8
10
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11
Tkath [ms]
s [mm]
sL
Abb. 4.18: Artefaktgrößen sL und SK als Funktion der Penetrationsdauer Tkath bei
Ikath = 100 mA
bildung 4.18 zeigt den Durchmesser der langen (sL), bzw. der kurzen Achse (sL) im
Vergleich zwischen Experiment und Simulation (zur Definition der Kenngrößen siehe die
Legende in Abb. 4.18). Der Durchmesser auf der langen Achse hat einen Startwert von
3 mm, der identisch mit dem Leiterabstand ist. Für kleine Produkte Ikath · Tkath ist der
Effekt zunächst lokal für jeden Leiter einzeln erkennbar. Bei zunehmender Dephasierung
"wachsen" die Bereiche ineinander.
Da der Effekt der Dephasierung im Gegensatz zu der Spinverschiebung nur einen
Einfluß auf den Signalbetrag im Absolutwertbild hat, kann gefolgert werden, daß er nicht
richtungsabhängig bezüglich der Ausrichtung der Meßgradientenfelder sein kann. Aller-
dings ist auch hier die z-Komponente des Inhomogenitätsfeldes die ausschlaggebende
Größe, so daß man eine Abhängigkeit des Effektes von dem Winkel zwischen B0 und
den Leitern erwarten kann. Abbildung 4.19 zeigt Messungen des Phantoms bei zwei ver-
schiedenen Ausleserichtungen. Man erkennt, daß der im Bild erzeugte Effekt dadurch
nicht betroffen ist. Wie in Abschnitt 2.3.2 bereits erwähnt wurde, wird der Einfluß von
Inhomogenitäten in der Literatur aufgrund der gleichartigen Wirkung der T 2-Relaxation
zugerechnet. Dies gilt im allgemeinen aber nur für zeitlich konstante Inhomogenitäten
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Abb. 4.19: Phantommessung zur Untersuchung des Einflusses einer Änderung der Ausle-
serichtung und Leiterposition auf die Intravoxeldephasierung. Die obere Rei-
he zeigt schematisch die Lage der Leiter, die Richtung von B0 und die Rich-
tung des Auslesegradienten Gr zu den jeweils darunterliegenden Messungen
(z.B. Hauptfeldinhomogenitäten, Störungen durch metallische Biopsienadeln), da im Fal-
le der stromerzeugten Feldinhomogenitäten die effektive Zeit nicht durch die aktuelle
Zeit während der Messung gegeben ist, sondern durch die aktuelle Einschaltdauer des
Stromes.
4.1.5 Einfluß der Sequenzparameter
In einer Bildgebungsmessung treten normalerweise beide in den vorangegangenen Ab-
schnitten beschriebenen Effekte gleichzeitig auf. In Abhängigkeit von den zur Bildgebung
genutzten Parametern kommt es jedoch zu einer unterschiedlichen Gewichtung beider Ef-
fekte im Bild. Im folgenden werden diese im Zusammenhang mit den Sequenzparametern
diskutiert.
Der durch Geometrieverzerrung im Bild gezeigte Effekt hängt wesentlich von dem
Feldgradienten des Inhomogenitätsfeldes und dem zur Bildgebung genutzten Auslese-
gradienten ab. Die Eigenschaften des Inhomogenitätsfeldes wiederum werden durch die
Leitergeometrie (z.B. Abstand des Leiterpaares) und die Stromstärke in dem Leiterpaar
bestimmt. Unterschiedliche Leiterkonfigurationen werden im Abschnitt 4.2 vorgestellt.
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Zur Meßzeit kann der Effekt über die Stromstärke variiert und den Bedürfnissen ange-
paßt werden.
Die Intravoxeldephasierung wird außer durch die Leitergeometrie und die Pixelgrö-
ße ∆x noch durch die Einschaltdauer des Katheterstromes bestimmt. Maßgeblich ist hier
das Produkt aus Stromstärke Ikath und Stromwirkungsdauer Tkath. Die Auslesegradien-
tenstärke dagegen hat keinen Einfluß auf den Effekt.
Während einer Messung ist die Leitergeometrie, die der Berechnung des Inhomoge-
nitätsfeldes zugrunde liegt, für beide Effekte identisch. Es wird nun die Stärke der beiden
Sichtbarmachungseffekte als Funktion von Ikath bzw. Ikath und Tkath verglichen.
= +
Tacq/2 Tkath
c)b)a)
t t
Ikath,g Ikath,i
t
Ikath
Abb. 4.20: Darstellung zur Separation von Geometrieverzerrung und Intravoxel-
dephasierung. Bei einem vorgegebenen Timing kann der Katheterstrom Ikath
(a) in einen "Verzerrungs"-Anteil Ikath,g (b) und einen "Dephasierungs"-
Anteil Ikath,i (c) zerlegt werden.
Der Sichtbarmachungseffekt kann mit den vorangegangenen Überlegungen für ein
beliebiges Timing des Katheterstromes berechnet werden. Abbildung 4.20 zeigt dies am
Beispiel eines nach dem Anregungspuls durchgehend eingeschalteten Katheterstromes
Ikath. Zur Berechnung können zwei Ströme Ikath,g und Ikath,i für die Berechnung der
Geometrieverzerrung bzw. der Intravoxeldephasierung angenommen werden. Die Ströme
berechnen sich aus dem Strom Ikath gemäß:
Ikath,g = Ikath (4.17)
Ikath,i = Ikath · (1 + Tacq/2
Tkath
) (4.18)
Zur Demonstration der Überlagerung von Geometrieverzerrung und Intravoxeldepha-
sierung wird nun ein Experiment betrachtet, bei dem der Strom während des Auslesein-
tervalls und zusätzlich für eine Zeit Tkath direkt vor dem Ausleseintervall eingeschaltet
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ist. Abbildung 4.21 zeigt links als Referenz die reine Geometrieverzerrung. Der Gesamt-
effekt aus Intravoxeldephasierung und Geometrieverzerrung ist für T kath = 3, 5, 9 und
15 ms berechnet. Mit zunehmendem Einfluß der Intravoxeldephasierung überdeckt diese
Tkath = 9 ms Tkath = 15 ms Tkath = 25 ms
Ikath = 100 mA
Tkath = 5 ms
a)
b)
c)
Abb. 4.21: Überlagerung von Intravoxeldephasierung und Geometrieverzerrung. a) Geo-
metrieverzerrung bei Ikath=100 mA, b) Intravoxeldephasierung bei Tkath =
3, 9, 15 und 25 ms, c) Überlagerung beider Effekte bei Tkath = 3, 9, 15 und 25
ms.
den Effekt der Geometrieverzerrung. Um die Abbildung eines Instruments während einer
Intervention richtig zu interpretieren, ist es wichtig, die Meßparameter der genutzten Se-
quenz zu beachten. Der Effekt z.B. einer Nadel ist vergleichbar dem eines Leiterpaares bei
durchgehend eingeschaltetem Strom Ikath. Wenn für die Bildgebung kurze Echozeiten nö-
tig sind, wird die Schaltzeit des Phasenkodiergradienten möglichst kurz gehalten, um das
Ausleseintervall im Timing-Diagramm nach links verschieben zu können. Dies bedeutet,
daß die Spins vor dem Ausleseintervall nur eine kurze Zeit Tkath = TP dephasieren. In
diesem Fall ist die Geometrieverzerrung der primäre Effekt im Bild. Ebenso gilt dies auch
für die Verwendung von Spinecho-Sequenzen, da sich hier die Dephasierung vor und die
Rephasierung nach dem Refokussierpuls durch die Wirkung des 180◦-Pulses aufheben.
Da durch eine Änderung der Auslesegradientenstärke nur der Effekt der Geometriever-
zerrung, nicht aber der Effekt der Intravoxeldephasierung beeinflußt wird, kann z.B. bei
einem größeren Auslesegradienten auch schon bei kürzeren Tkath die Dephasierung die
Verzerrung völlig verdecken. Abbildung 4.22 zeigt den Verlauf der Kenngrößen der Intra-
voxeldephasierung sK und sL bei Ikath = 100 mA als Funktion der Dephasierungsdauer
Tkath. Im Vergleich dazu sind die Kenngrößen sF und sP der Geometrieverzerrung bei
Ikath = 100 mA und einem FrequenzkodiergradientenGk = 2.55 mT/m dargestellt. Dies
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Abb. 4.22: Überlagerung von Intravoxeldephasierung und Geometrieverzerrung darge-
stellt anhand der Kenngrößen sK und sL, bzw. sF und sP . sF und sP hängen
nicht von der Dephasierungsdauer Tkath ab und sind demnach konstant.
entspricht der in Abb. 4.21 dargestellten Meßreihe. Bei Tkath = t0 = 3 ms ist die Ausdeh-
nung der Intravoxeldephasierung in Phasenkodierrichtung ungefähr gleich groß, wie die
Ausdehnung der Geometrieverzerrung in dieser Richtung. Ab Tkath = t1 = 11 ms überla-
gert die Intravoxeldephasierung auch die Geometrieverzerrung in Frequenzkodierrichtung
und dominiert somit die Darstellung im Bild.
In realen Untersuchungen wird meist nicht die bisher betrachtete Schichtführung
senkrecht zum Leiterpaar gewählt. Um das Instrument über seine komplette Länge dar-
stellen zu können, muß das Leiterpaar möglichst ganz in der Schicht verlaufen. Es wird
nun die Bildgebung in der y-z-Ebene betrachtet (zur Notation siehe Abb. 4.3). Dieser Fall
läßt sich leicht aus den vorangegangenen Betrachtungen ableiten. Durch Integration in
der vertikalen Bildrichtung in Abbildung 4.21 kann der Effekt in einer Schicht mit einer
Schichtdicke entsprechend dem vertikalen Abmaß der gezeigten Bilder berechnet wer-
den. Da das Inhomogenitätsfeld invariant bezüglich der Position in y-Richtung ist, ist es
ausreichend, eine Zeile des Bildes in der y-z-Ebene zu betrachten. Abbildung 4.23 zeigt
schematisch die Herleitung der neuen Schichtführung aus den axialen Schnittbildern.
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Abb. 4.23: Zusammenhang zwischen axialen Schnittbildern und dem Profil einer in der
y-z-Ebene angeregten Schicht
Abbildung 4.24 zeigt den Auslöschungseffekt als Profil bei einer Schichtführung in
der y-z-Ebene aufgrund von alleiniger Geometrieverzerrung2. Der Mittelpunkt des Lei-
terpaares liegt bei x = 0 mm. Der gezeigte Kreis in der Mitte soll den Abstand der
beiden Leiter des Leiterpaares verdeutlichen (der Kreis kann als Querschnitt durch einen
Katheter gesehen werden, der einen Außenradius von a = 3 mm hat). Man erkennt deut-
lich die beiden Maxima, die den hellen Stellen im Grauwertbild entsprechen. Wichtig
anzumerken ist, daß die beiden Maxima nicht den gleichen Abstand vom Leiterpaar ha-
ben. Vielmehr wird die "Spitze" des pfeilförmig verzerrten Bildes stärker verschoben als
die zwei halbmondförmigen Bereiche auf der anderen Seite. Es muß demnach bei reiner
Geometrieverzerrung berücksichtigt werden, daß das Instrument nicht genau in der Mitte
zwischen den beiden hellen Bereichen liegt [30].
In [46] wurde für Nadelinterventionen an 1.5 T-Magneten vorgeschlagen, spinecho-
basierte Sequenzen für Punktionen einzusetzen, um starke Signalauslöschungen durch
2Die "Überschwinger" der Kurven in den Bereichen außerhalb der lokalen Maxima (siehe z.B. Pfeile in
Abb. 4.24) sind in der finiten Anzahl der bei der Simulation berücksichtigten Spins begründet. Der dadurch
bedingte nicht-homogene Verlauf der Kurven hat jedoch keine Auswirkung auf die aus der Darstellung
abgeleiteten Folgerungen über die Unsymmetrie der Geometrieverzerrung.
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Abb. 4.24: Darstellung des Spindichteverlaufs bei einer Messung reiner Geometriever-
zerrung in der y-z-Ebene
Intravoxeldephasierung zu vermeiden. Aus "ästhetischen" Gründen mag dieser Vorschlag
korrekt sein, weil eine Geometrieverzerrung das Bild optisch weniger beeinträchtigt, als
die dunkle Signalauslöschung der Intravoxeldephasierung. Aufgrund der in Abb. 4.24
dargestellten nicht-symmetrischen Verzerrung kann es dadurch aber zu einer Fehlinter-
pretation der Lage der Nadel kommen. Vielmehr sollten die Sequenzparameter daher so
gewählt sein, daß die Intravoxeldephasierung die Geometrieverzerrung gerade voll über-
deckt. Dadurch wird das Artefakt der Nadel im Bild nicht wesentlich größer als der Effekt
der Geometrieverzerrung, gleichzeitig kann man aber wegen der Symmetrie der Intravo-
xeldephasierung eine klare Aussage über die Lage der Nadel treffen.
Sowohl für die Intravoxeldephasierung als auch für die Geometrieverzerrung gilt, daß
die Schichtdicke, die zur Darstellung der Instrumente gewünscht wird, nicht beliebig groß
gewählt werden darf. Eine vollkommene Auslöschung kann nur dann erreicht werden,
wenn die Schichtdicke und die Abmaße des ausgelöschten Bereiches in Schichtkodier-
richtung ungefähr gleich groß sind. Bei einem Katheterstrom von ca. 150 mA entsprä-
che das einer Schichtdicke (je nach genutztem Effekt und Echozeit der Messung) von
ca. 5 mm. In den meisten Fällen ist aber eine solch geringe Schichtdicke zur eindeuti-
gen Abgrenzbarkeit des Instruments vom Hintergrund nicht nötig, sondern die Schicht
kann –abhängig von der untersuchten Anatomie– soweit erhöht werden, daß der Kontrast
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zwischen nicht beeinflußtem Hintergrund (siehe ρ0 in Abb. 4.24) und dem unterdrückten
Bereich ausreichend groß ist. Bei in-vivo-Anwendungen dieser Verfahren hat sich heraus-
gestellt, daß durchaus Schichtdicken von über 20 mm möglich sind (siehe Kap. 5).
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4.2 Angepaßte Leiterkonfigurationen
Die im vorangegangenen Abschnitt beschriebenen Effekte werden genutzt, um einen Ka-
theter im MR-Bild größer darzustellen, als seine tatsächlichen radialen Abmaße sind. Im
allgemeinen wird während der Intervention die Meßschicht so gelegt, daß der Kathe-
ter möglichst in seiner gesamten Länge darin abgebildet werden kann. In den folgenden
Unterabschnitten wird ausgehend vom parallelen Leiterpaar auf verschiedene Konfigu-
rationen der Leiteranordnungen im Katheter eingegangen. Abbildung 4.25 zeigt 4 ver-
schiedene Leiterkonfigurationen, deren Eigenschaften im folgenden beschrieben werden.
Bei allen Messungen wurde ein während der gesamten Messung eingeschalteter Strom
a) b) c) d)
Abb. 4.25: Leiterkonfigurationen: a) gerade parallel, b) gleichsinnig gewunden, c) gegen-
sinnig gewunden, d) lokal markiert. Der aufsteigende Leiter ist als gepunktete,
der absteigende Leiter als durchgehende Linie dargestellt
von 100 mA verwendet. Für die Untersuchung der parallelen Konfiguration wurde das
Phantom aus den vorangegangenen Untersuchungen genutzt. Die Konfigurationen in Ab-
bildung 4.25 b), c) und d) sind auf einen Teflon-Katheter mit 3 mm Durchmesser aufge-
wickelt. Die Wandstärke des Katheters beträgt 0,3 mm. Der Katheter und sein Innenlu-
men sind in ein mit Gadolinium DTPA3 angereichertes Gelee eingebettet. Das Kontrast-
mittel dient der T1-Verkürzung und erhöht somit bei den verwendeten Gradientenecho-
sequenzen das Signal-Rausch-Verhältnis. Die Parameter der Gradientenecho-Sequenz
lauten (TR = 8.8 ms/ TE = 4 ms/ α = 35 ◦) bei einer Schichtdicke von 10 mm und
einer Auflösung in der Schicht von 1 mm x 1 mm.
3Konstrastmittel, Schering AG, 1 ml Gd / 0,2 l Gelee
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4.2.1 Gerades Leiterpaar
Der in Abschnitt 4.1 betrachtete Fall von zwei antiparallelen Linienströmen diente der
Anschaulichkeit bei den theoretischen Betrachtungen der Sichtbarmachungseffekte. Auf-
grund der Abhängigkeit der Darstellung vom Winkel θ (s. Abb. 4.3) zwischen Katheter-
längsachse und Hauptfeldrichtung ist eine solche Leiteranordnung jedoch nicht für den
Einsatz im Katheter geeignet.
Wie im Unterabschnitt 4.1.2 erwähnt wurde, hat nur die Komponente des Katheter-
feldes, die entlang B0 zeigt, einen Einfluß auf Intravoxeldephasierung und Geometriever-
zerrung. Es wird nun der in Abbildung 4.26 dargestellte Fall eines Doppelleiters in der
x
y
z
B0
θ′
Abb. 4.26: Die Hauptfeldrichtung von B0 ist um den Winkel θ′ aus der z-Richtung aus-
gelenkt.
y, z-Ebene (φ = 90◦) bei variablem θ untersucht. Um den Einfluß von θ zu untersuchen
wird im Gedankenexperiment die Richtung von B0 aus der z-Achse ausgelenkt. θ′ ist der
Winkel zwischen der negativen y-Achse undB0. Das effektive Feld ist invariant bezüglich
einer y-Bewegung und berechnet sich aus der z-Komponente von Gl. 4.1:
Bkath,z(θ) =
µI
2π
(
x− a
z2 + (x− a)2 −
x+ a
z2 + (x+ a)2
)
· cos(θ′) (4.19)
Die wirksamen Komponenten verändern sich durch ein Auslenken aus einer Richtung
senkrecht zu B0 um den Winkel θ′ proportional zu cos(θ ′). Abb. 4.27 zeigt diese Abhän-
gigkeit anhand einer MR-Meßreihe mit einer Schichtführung innerhalb der y-z-Ebene bei
unterschiedlichen Winkeln θ.
Eine solche Leiterkonfiguration ist demnach nicht richtungsunabhängig. Da aber ein
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Abb. 4.27: Messungen im Phantom mit paralleler Drahtkonfiguration bei unterschiedli-
chen Winkeln zwischen der Katheterachse und B0. Links liegen die Drähte
parallel und rechts senkrecht zu B0
Katheter während einer Intervention über seine gesamte Länge gesehen Bereiche unter-
schiedlicher Ausrichtung hat, kann es vorkommen, daß bestimmte Abschnitte nicht im
Bild sichtbar sind. Daher ist die gerade, parallele Leiterkonfiguration nicht für die Sicht-
barmachung von Kathetern geeignet.
4.2.2 Gleichsinnige Doppelhelix
Um eine durchgehende Sichtbarmachung auch bei unterschiedlichen Ausrichtungen ge-
währleisten zu können, muß eine Leiterkonfiguration gefunden werden, bei der das er-
zeugte Feld entlang des Katheters möglichst alle Richtungen periodisch wiederholt ein-
nimmt.
Eine solche Konfiguration ist in Abb. 4.25 b) dargestellt. Diese Konfiguration hat die
Eigenschaft, daß beide Leiter einen konstanten Abstand 0 ≤ 2a ≤ 2Rkath voneinander
besitzen und ihre Orientierung bezüglich der Katheterlängsachse über einen Längenab-
schnitt d kontinuierlich ändern (s. Abb 4.28). Die Pfeile in Abbildung 4.28 b) deuten den
Verlauf der beiden Leiter bei einer Bewegung entlang der Katheterachse an.
Ein analytischer Ansatz der Optimierung des Katheterfeldes wird hier nicht durchge-
führt. Vielmehr kann die Suche nach angepaßten Leiterkonfigurationen nach qualitativen
Kriterien durchgeführt werden. Die veränderbaren Parameter sind der Abstand der Leiter
(2a) und der Steigungswinkel α (bzw. die Länge einer kompletten Leiterumdrehung d).
Der Abstand der Leiter sollte möglichst groß gewählt werden, damit das erzeugte Feld
maximiert ist. Nach unten kann der erzeugte Effekt durch Verringerung des eingespeisten
Stromes gesteuert werden. Bei einem Abstand der Leiter von 2a = 2Rkath ist die Steigung
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Abb. 4.28: Schematische Darstellung zur Verdeutlichung der gleichsinnig gewundenen
Drahtkonfiguration. a) Aufsicht auf die Katheterlängsseite. Die auf der Hin-
terseite verlaufenden Drahtabschnitte sind gestrichelt dargestellt. Die Rich-
tung des Stromes ist mit Pfeilen gekennzeichnet (ds). b) Querschnitt durch
den Katheter. Die gebogenen Pfeile zeigen den Verlauf des Durchtritts der
Drähte durch die betrachtete Ebene bei Verschiebung der Ebene entlang der
Katheterlängsachse.
auf den jeweils gegenüberliegenden Seiten des Katheters gegensinnig (s. Abb 4.28 b) ).
Der Steigungswinkel läßt sich berechnen durch α = tan−1(d/2Rkath). Das von einem
stromdurchflossenen Drahtstück ds erzeugte Feld hat Komponenten in einer Ebene, die
durch die Flächennormale n = ds gegeben ist.
Der parallele Doppeldraht ist somit ein Sonderfall dieser Anordnung mit α = 0◦.
Der Fall α = 90◦ entspräche einer Solenoidspule mit den bekannten Eigenschaften eines
idealerweise parallel zur Katheterachse verlaufenden Feldes (außer im Streufeld an den
Enden). Auch dieser Fall hat somit nur einen eingeschränkten Effekt für die Sichtbar-
machung von Kathetern. Bei dem Design eines Katheters ist der Steigungswinkel so zu
wählen, daß die Länge einer Umdrehung der Leiter d kleiner ist als ein Teilstück des im
Feld gebogen liegenden Katheters. Dadurch wird eine Sichtbarmachung über die gesamte
Länge des Katheters ermöglicht.
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Abb. 4.29: Messungen am Phantom mit einem gleichsinnig gewundenen Leiterpaar bei
unterschiedlichen Winkeln zwischen der Katheterachse und B0
4.2.3 Gegensinnige Doppelhelix
Eine Konfiguration, die der vorangegangenen ähnlich ist, ist in Abb. 4.25 c) dargestellt.
Auch hier sind die Drähte um den Katheter gewickelt, allerdings haben sie einen gegen-
läufigen Drehsinn. Wie aus Abb. 4.30 b) hervorgeht, haben in diesem Fall die Drähte
keinen konstanten Abstand voneinander, sondern der Abstand variiert in Abhängigkeit
vom Ort entlang des Katheterschaftes zwischen 0 ≤ 2a ≤ 2Rkath.
Das Erscheinungsbild in der MR-Messung ist ähnlich dem in Abb. 4.29. Auch diese
Konfiguration ist richtungsunabhängig, zeigt aber keinen durchgehenden konstanten Ar-
tefakt, sondern – je nach Leitungsabstand – lokale Einschnürungen. Ein solches Muster
kann unter Umständen bei einer in-vivo Anwendung eine bessere Darstellung erzielen,
da solche ”perlenkettenartigen” Auslöschungen sich eher vom Hintergrund abheben, als
durchgehend konstante Auslöschungen (s. Abschnitt 4.3.1). Abb. 4.30 zeigt die Messung
an einem Phantom mit gegensinnig gewickelten Drähten. Dieser Effekt wird besonders
im unteren Bereich des Phantoms sichtbar. Im oberen Bereich ist die Periodenlänge für
eine Umwickelung ca. d = 4Rkath, unten ca. d = 8Rkath.
4.2.4 Lokale Markierungen
Bei einigen Anwendungen ist es sinnvoll, nicht den gesamten Bereich darzustellen, son-
dern den Katheter nur punktuell zu markieren. Ein Beispiel hierfür ist ein Ballonkatheter,
bei dem Anfang und Ende des Ballons durch eine lokale Markierung im Bild gekennzeich-
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Abb. 4.30: Schematische Darstellung zur Verdeutlichung der gegensinnig gewundenen
Drahtkonfiguration. a) Aufsicht auf die Katheterlängsseite. Die auf der Hin-
terseite verlaufenden Drahtabschnitte sind gestrichelt dargestellt. Die Rich-
tung des Stromes ist mit Pfeilen gekennzeichnet (ds). b) Querschnitt durch
den Katheter. Die gebogenen Pfeile zeigen den Verlauf des Durchtritts der
Drähte durch die betrachtete Ebene bei Verschiebung der Ebene entlang der
Katheterlängsachse.
Abb. 4.31: Messungen am Phantom mit einem gegensinnig gewundenen Leiterpaar bei
unterschiedlichen Winkeln zwischen der Katheterachse und B0
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net werden sollen. Einen solchen Effekt kann man durch Wicklung des Drahtes entlang
des Umfangs des Katheters erzeugen. Bereiche zwischen den Markierungen, die im Bild
nicht dargestellt werden sollen, werden durch enges Verdrillen von Hin- und Rückleiter
erreicht. Dieses entspricht näherungsweise einem Leiterpaar mit dem Abstand 2a = 0. In
diesen Bereichen heben sich die erzeugten Felder aufgrund der identischen Stromstärke
bei antiparalleler Stromrichtung auf.
Der durch einen solchen Marker erzeugte Effekt ist sehr ähnlich dem, der durch
Dysprosium-Markierungen [43] erzielt werden kann. Entsprechend den unterschiedlichen
Dotierungen können die Markierungen mittels eines induzierten Feldes durch die Anzahl
der Windungen im Vergleich zueinander angepaßt werden. Abbildung 4.32 zeigt eine
Messung im Phantom mit 4 lokalen Markierungen (plus einem konstruktionsbedingten
Artefakt am oberen Ende). Die obere und die beiden unteren Markierungen haben 2 Win-
dungen, die zweite Markierung von oben hat 4 Windungen.
Abb. 4.32: Messungen am Phantom mit lokalen Markierungen bei unterschiedlichen
Winkeln zwischen der Katheterachse und B0
4.3 Akquisitionsverfahren
In diesem Abschnitt wird auf verschiedene MR-Pulssequenzen eingegangen, die sich für
Katheterdarstellungen mittels induzierter Feldinhomogenitäten eignen. Ausgehend von
dem einfachsten Fall eines dauernd eingeschalteten Stromes [47, 48] wird auf unter-
schiedliche Subtraktionsmethoden eingegangen. Im allgemeinen erfordern solche Sub-
traktionsmethoden jedoch die Akquisition zusätzlicher Echos und verlängern somit die
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Meßdauer [49]. Unterschiedliche Abtastmethoden werden vorgestellt und bezüglich be-
nötigter Meßzeit und erreichter Auflösung verglichen.
4.3.1 Passive Darstellung
Um Instrumente während einer Intervention möglichst in Echtzeit darstellen zu kön-
nen, müssen an die verwendeten Meßsequenzen besondere Ansprüche gestellt werden.
Sie müssen sowohl eine kurze Bildaufnahmezeit besitzen, als auch eine schnelle Wie-
derholrate der Akquisition erlauben. Desweiteren müssen die Gefäße im Bild hell er-
scheinen, um einen ausreichenden Kontrast zwischen dem Gefäß und den Auslöschungen
durch das Katheterfeld zu erreichen. Diese Anforderungen reduzieren die Auswahl auf
die gradientenecho-basierten Pulssequenzen. Zwar sind auf modernen Geräten kurze, so-
genannte "single shot" Aufnahmeverfahren auf der Basis von Spinecho-Refokussierung
in weniger als einer Sekunde möglich (TSE, HASTE, LoLo4), allerdings erfordern alle
diese Sequenztypen eine Wartezeit zwischen zwei Anregungen von mehr als einer Se-
kunde, damit die Spins durch T1-Relaxation wieder einen genügend großen Anteil an
nutzbarer Längsmagnetisierung aufbauen können. Aufgrund des 180◦-Refokussierpulses
bei Spinecho-Sequenzen kommt es bei einer zu hohen Wiederholrate der Anregung zu
Sättigungseffekten.
Gradientenecho-Sequenzen können im sogenannten dynamischen Gleichgewicht be-
trieben werden. Dabei wird das System mit einem Anregungspuls kleiner als 90◦ angeregt,
und anstatt der 180◦-Refokussierung wird das Vorzeichen des Auslesegradienten gewech-
selt. Bei wiederholter Anregung mit einem TR  T1 kommt das Spinsystem nach einer
Übergangsphase ("transient state") in einen Zustand, der mathematisch dadurch beschrie-
ben wird, daß gilt
MEnde(r) = MAnfang(r) (4.20)
mit dem Magnetisierungszustand MEnde am Ende eines Repetitionsintervalls und dem
Magnetisierungszustand MAnfang am Anfang eines Repetitionsintervalls [18]. Ein Spini-
sochromat an jedem Ort r führt demnach während einer Repetitionszeit eine geschlossene
Bewegung durch, die sich periodisch wiederholt. Vereinfacht ausgedrückt wird wegen des
geringen Flipwinkels nur ein Teil der gesamten Maximalmagnetisierung für das jeweils
4Turbo Spin Echo, Half Fourier Acquisition Single Shot Turbo Spin Echo, Local Look
Feldinhomogenitätskatheter 67
aktuelle Echo ausgenutzt. Dadurch steht auch bei einer kurzen Repetitionszeit noch ein
ausreichender Anteil an Longitudinalmagnetisierung zur Verfügung.
Das Verhältnis von TR, Flipwinkel α und der T1-Zeit des untersuchten Gewebes be-
stimmt – neben der Spindichte – die Signalstärke5 und, aufgrund der Gewebeabhängigkeit
von T1, auch den Kontrast zwischen unterschiedlichen Gewebearten. Eine mathematische
Herleitung dieser Zusammenhänge wird hier nicht vorgeführt und kann z.B. in [17] nach-
gelesen werden.
a) b) c)
Abb. 4.33: Messungen eines Katheters mit einer gebogenen Spitze in einem Gd-
angereicherten Wasserbad (1:200). B0 verläuft vertikal im Bild. Der Strom
war durchgehend eingeschaltet und hatte die Werte a) 0 mA, b) 75 mA und
c) 150 mA. (aus [42])
Bild 4.33 zeigt einen 5 French-Katheter (Durchmesser: 1,65 mm) mit gegensinnig
gewundener Katheterkonfiguration. Zur Messung wurde eine Gradientenecho-Technik
(TR = 16 ms/ TE = 8 ms/ α = 35◦/ Schichtdicke =10 mm) verwendet. Links (0 mA)
ist der Katheter nur durch die Signalverdrängung des Wandmaterials und aufgrund von
geringen Suszeptibilitätsartefakten an den Drähten sichtbar. Im Falle einer in-vivo In-
tervention wäre ein solcher Katheter ohne Strom wegen des Partialvolumeneffektes nur
bedingt sichtbar. Der Katheter ist bei eingeschaltetem Strom in seinem gesamten Verlauf
sichtbar.
Über die Stromstärke kann der Effekt im Bild variiert und so an die örtlichen Bege-
benheiten angepaßt werden. Wenn zu Beginn der Intervention große Gefäße dargestellt
5u. a. sind auch diese Eigenschaften in dem VorfaktorA in Gl. 2.5 berücksichtigt
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werden, ist ein starker Effekt sinnvoll, um den Katheter auch in einer dicken Schicht noch
darstellen zu können. Im Verlauf der Intervention, wenn kleinere, periphere Gefäße son-
diert werden, kann der Strom verringert werden, um eine Überlagerung des gesamten
Gefäßes durch die Signalauslöschung zu vermeiden. Unter Umständen kann dazu sogar
der Strom ganz abgeschaltet werden.
4.3.2 Aktive Subtraktionsmethoden
Die im vorangegangenen Unterabschnitt vorgestellte passive Sichtbarmachung des Ka-
theters erlaubt eine einfache Darstellung des Katheters. In besonderen Fällen ist es aber
schwierig, Entscheidung zu treffen, ob es sich bei einer signalarmen Struktur um eine
Auslöschung aufgrund des Kathetherfeldes oder um einen anatomiebedingten Übergang
von hyper- zu hypointensem Gewebe handelt. Dies ist z.B. dann der Fall, wenn der Kathe-
ter an einer von dunkel dargestelltem Gewebe umgebenen Gefäßwand liegt. Die Position
des Katheters kann in solchen Fällen nur durch den Vergleich zweier aufeinanderfolgen-
der Messungen – einmal mit Strom und einmal ohne Strom – sicher bestimmt werden.
Dieses Vorgehen basiert auf der Veränderbarkeit des Effektes und kann automatisiert
werden. Ähnlich wie bei dem auf Mikrospulen basierenden aktiven Verfahren kann auch
hier die Position des Katheters aus dem MR-Signal extrahiert werden. Daher werden im
folgenden auch diese Bildgebungsmethoden als aktive Darstellung bezeichnet.
Für die aktive Darstellung muß eine Verbindung zwischen dem Tomographen und der
Stromversorgung des Katheters hergestellt werden, um ein von der Meßsequenz getrig-
gertes Ein- bzw. Ausschalten des Stromes zu ermöglichen. An dem zur Verfügung ste-
henden 1,5 T-Tomographen wurde ein Triggersignal aus dem Akquisitionsschrank zum
Einschalten des Stromes genutzt. Über eine Verzögerungsschaltung wurde der Strom für
ein einstellbares Zeitintervall gehalten und danach abgeschaltet.
Bewertungskriterien
Um die hier vorgestellten Subtraktionsverfahren vergleichen zu können, werden nun Be-
wertungskriterien vorgestellt. Bei den MR-Messungen wird die benötigte Meßzeit durch
die Anzahl der zu erzeugenden Echos bestimmt. Die Anzahl der Profile bestimmt aber
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auch gleichzeitig die Auflösung sowie das Signal-Rausch-Verhältnis.
Auflösung Die Pixelauflösung einer Messung ist bestimmt durch den gewählten Bild-
ausschnitt (Field Of View, FOV [m]) und die Pixelanzahl N. Die Pixelauflösungen für die
Auslese- und Phasenkodierrichtung sind nicht zwingend identisch und lauten
∆x =
FOVx
Nx
, sowie ∆y = FOVy
Ny
. (4.21)
Meßzeit Für ein rekonstruiertes Bild von Nx×Ny müssen Ny Echos akquiriert werden,
die jeweils an Nx Punkten abgetastet werden. Der zeitkritische Faktor in einer Messung
ist die Anzahl der benötigten Repetitionen Ny für eine Messung. Die Gesamtmeßzeit für
die Messung einer Schicht ergibt sich aus
TMess = TR Ny NM , (4.22)
mit einer Anzahl von NM Signalmittelungen.
Für die aktiven Messungen werden die gleichen Ny0 Profile wie bei einer passiven
Darstellung gemessen. Dabei bleibt der Strom abgeschaltet. Außerdem werden zusätz-
liche Ny1 Profile mit Strom gemessen. Die Gesamtmeßzeit für eine aktive Messung ist
demnach TMess,aktiv = TR (Ny0 + Ny1). Im Vergleich dazu dauert eine vergleichbare
passive Messung nur TMess,passiv = TR Ny0 (vgl. Gl. 4.22).
Signal-Rausch-Verhältnis Durch eine Verringerung der Anzahl der aufgenommenen
Abtastwerte eines k-Raumes wird das Signal-Rausch-Verhältnis, im Englischen auch SNR
(Signal-to-Noise-Ratio)genannt, im Bild verkleinert. Die Berechnung des Signal-Rausch-
Verhältnisses ist in der Literatur vielfach vorgestellt worden [50, 51, 17]. Um die Meßzeit
für die Subtraktionsverfahren zu verkürzen, wird, wie in den folgenden Abschnitten be-
schrieben, die Profilanzahl für das Katheterbild reduziert. Dies führt zu einem verringer-
tem SNR des Katheterbildes gegenüber dem Hintergrundbild.
Da für das Katheterbild keine Grauwertdarstellung des Instruments benötigt wird,
wird das Problem des Rauschens durch eine Binarisierung anhand des Histogramms um-
gangen. Natürlich kann das Signal-Rausch-Verhältnis so weit sinken, daß eine eindeutige
Extraktion des Katheters anhand des Histogramms nicht mehr möglich ist. Dieser Fall
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tritt jedoch normalerweise erst dann ein, wenn die Bildqualität des Katheterbildes (z.B.
wegen einer zu stark gesunkenen Auflösung) nicht mehr ausreichend aussagekräftig ist.
Wie bei allen MR-Meßverfahren muß der Anwender auch hier, abhängig von den sonsti-
gen Sequenzparametern und der dargestellten Anatomie, eine fallabhängige Optimierung
des SNR durchführen. Dazu muß ihm an der Bedienoberfläche die Möglichkeit gegeben
werden, die Anzahl der Profile für das Katheterbild einzustellen.
Es sei hier nur erwähnt, daß sich das Signal-Rausch-Verhältnis in Anhängigkeit von
der Anzahl Ny1 für das Katheterbild aufgenommenen Profilen, bei ansonsten gleich ge-
haltenen Meßparametern gemäß
SNR ∼ √Ny1 (4.23)
verhält.
Neben dem elektronischen und dem Patientenrauschen kommt es weiterhin zu Im-
pulsrauschen durch nicht übereinstimmmende Hintergrund-Signalanteile in den zu sub-
trahierenden Profile. Diese treten insbesondere bei Bewegung des Patienten während der
Messung auf. Um diese Bewegungsartefakte zu minimieren, müssen die zusammengehö-
rigen Profile mit und ohne Strom direkt nacheinander akquiriert werden. Damit ist die
Zeitdifferenz zwischen den Profilen gleich dem TR der Messung und liegt somit im Mil-
lisekundenbereich.
Doppelte Messung
Im einfachsten Fall werden 2 komplette Datensätze aufgenommen und voneinander sub-
trahiert. Dies entspricht dem Fall Ny1 = Ny0. Die Meßzeit wird dadurch gegenüber der
passiven Messung verdoppelt
TMess,doppelt = TR 2 ·Ny0 (4.24)
Abbildung 4.34 zeigt einen gegensinnig gewickelten Doppelhelixkatheter in einem
Wasserbad. Er wurde einmal ohne Strom (Abb. 4.34 a) und einmal mit einem Strom von
150 mA (Abb. 4.34 b) gemessen. Die Rohdatensätze dieser beiden Bilder wurden als
Grundlage für alle im folgenden untersuchten Meß- und Rekonstruktionsmethoden be-
nutzt.
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a) b)
Abb. 4.34: In-vitro-Aufbau mit einem gegensinnig gewickelten Doppelhelixkatheter in
einem Wasserbad a) ohne Strom und b) bei 150 mA.
Die Subtraktion der Betragsbilder aus den Subdatensätzen einer Phantommessung ist
in Abb. 4.35 a) dargestellt. Eine Subtraktion auf der Basis der komplexwertigen Roh-
daten ist in Abb. 4.35 b) dargestellt. Wie das Differenzbild aus Betrags- und Komplex-
Subtraktion zeigt (Abb. 4.35 c), ist der Darstellungsbereich des Katheterfeldes bei kom-
plexer Subtraktion größer. Dieser zusätzliche Bereich entsteht durch Voxel, in denen der
Signalbetrag durch Intravoxeldephasierung nicht wesentlich reduziert wird, in denen aber
durch das zusätzliche Feld eine Änderung der Phase hervorgerufen wird. Im folgenden
wird wegen der besseren Darstellung nur noch die komplexe Subtraktion der korrespon-
dierenden Datensätze untersucht.
a) b) c)
Abb. 4.35: Subtraktionsbild zweier Datensätze mit und ohne Strom. a) Subtraktion der
beiden Betragswertbilder. b) Komplexwertige Subtraktion. b) Differenzbild
der beiden Subtraktionsbilder. Man erkennt zusätzliche Voxel, die durch die
komplexwertige Subtraktion abgebildet werden
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Durch Addition der beiden Datensätze mit bzw. ohne Strom wird das Anatomiebild
ermittelt. Das Katheterbild, wird durch Subtraktion der Ny1 Profile mit Strom von den
im k-Raum an gleicher Stelle gelegenen Profilen aus dem Datensatz ohne Strom gebildet.
Die Auflösung des Katheterbildes entspricht der einer passiven Messung.
”Half scan”
Um eine Verringerung der benötigten Profile mit Strom zu erreichen, kann die hermite-
sche Eigenschaft [52] des k-Raums ausgenutzt werden. Spiegelbildlich zur k-Raummitte
angeordnete Abtastwerte können durch komplexe Konjugation ineinander überführt wer-
den [53]. Die zu messenden k-Räume ohne bzw. mit Strom sind in Abb. 4.36 dargestellt.
b)a)
I II III
Ny1Ny0
Abb. 4.36: Schema der Abtastung bei der "half scan"-Methode. a)Ny0 ohne eingeschalte-
ten Strom zu messende Profile. b) Anordnung der Profile, die mit eingeschal-
tetem Strom gemessen werden. Nur die durchgezogenen Profile (Bereich I
und II) werden gemessen und die rechts gestrichelt dargestellten Profile (Be-
reich III) werden unter Nutzung der hermetischen Symmetrie des k-Raums
aus den gemessenen Daten aus Bereich I hergeleitet
Abb. 4.36 b) zeigt den reduzierten k-Raum. Die Profile in Bereich III werden aus den
Profilen in Bereich I links der Symmetrielinie berechnet. Dadurch kann die Anzahl der
"Strom"-Profile theoretisch bis auf Ny1 = 12 Ny0 verringert werden. Im allgemeinen wird
jedoch eine etwas größere Anzahl von Profilen aufgenommen, um die tatsächliche Mitte
des k-Raums (kx = ky = 0) bestimmen zu können. Durch Einführen eines Faktors
f =
Ny1
Ny0
(4.25)
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läßt sich die Meßzeit berechnen zu
TMess,hscan = TR (1 + f) Ny0. (4.26)
Die Berechnung des resultierenden komplexwertigen k-Raums k ′(n,m) aus dem ge-
messenen k-Raum-Anteil k(n,m) erfolgt gemäß der folgenden Vorschrift:
k′(n,m) =
{
k(n,m) , für m ≤ Ny1
k∗(n,Ny0 −m) , für m > Ny1
(4.27)
Im Vergleich zum vorangegangenen Verfahren wird hier bei gleicher Auflösung die
Meßzeit nur auf Kosten des SNR reduziert.
Reduziertes FOV
Zur Meßzeitreduktion kann auch die Tatsache ausgenutzt werden, daß das Katheterbild
meist in einem kleineren FOV als das Anatomiebild abgebildet werden kann, da die Aus-
dehnungen vom Katheter kleiner sind, als die der Hintergrundanatomie.
Für die folgenden Berechnungen wird angenommen, daß für die Ausdehnungen des
Anatomiebildes Ly,A und des Katheterbildes Ly,K in Phasenkodierrichtung gilt:
Ly,K =
1
2
· Ly,A (4.28)
Unter Beachtung von Gl. 2.8 gilt demnach bei Abtastung genau entsprechend dem
Nyquist-Theorem
1
∆ky,K
=
1
2
· 1
∆ky,A
(4.29)
Da beide Messungen die gleiche Auflösung haben sollen, gilt weiterhin durch Substitution
von Gl. 2.7
∆yK = ∆yA (4.30)
1
Ny,K∆ky,K
=
1
Ny,A∆ky,A
(4.31)
Damit ergibt sich unter Einbeziehen von Gl. 4.29 für Ny,K
Ny,K =
1
2
Ny,A (4.32)
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Zuletzt muß nun noch der Zusammenhang zwischen den Größen des Katheter- bzw.
Anatomiebildes (Ny,A, ∆ky,A, Ny,K , ∆ky,A) und den Messungen ohne und mit Strom
(Ny0, ∆ky0, Ny1, ∆ky1) hergestellt werden.
Für das Katheterbild werden die Ny1 Profile des k-Raums mit Strom von den entspre-
chenden Profilen des k-Raums ohne Strom subtrahiert. Für das Anatomiebild werden alle
Ny0 und Ny1 Profile addiert. Daraus folgt Ny1 = Ny,K = 1/2 · Ny,A = 1/2 · Ny0 bzw.
∆ky1 = 2 ·∆ky0.
Analog zu den oben vorgeführten Rechnungen kann der Abstand ∆ky1 auch in ganz-
zahligen Vielfachen n ≥ 2 von ∆ky0 vergrößert werden, solange Ly,A ≥ n · Ly,K erfüllt
ist.
Der k-Raum für die beiden benötigten Messungen bei n = 2 ist schematisch in
Abb 4.37 dargestellt.
a) b)
Ny0 Ny1
∆ky,K
Abb. 4.37: Schema der Abtastung bei einem Katheterbild halber Größe. a) Ny0 ohne ein-
geschalteten Strom zu messenden Profile. b) Anordnung der Profile, die bei
eingeschaltetem Strom mit vergrößertem Abstand ∆ky,K gemessen werden.
Abb. 4.38 zeigt anhand einer Phantommessung die einzelnen Rekonstruktionen der
reduzierten Datensätze, die zur Bestimmung des Katheterbildes genutzt werden. Durch
die Messung mit vergrößerten Phasenkodierschritten kommt es in beiden Fällen (mit und
ohne Strom) zu einer unterabgetasteten Darstellung und somit zu Einfaltungen von den
äußeren Bereichen des Phantoms. Da aber die eingefalteten Bereiche nicht vom Kathe-
terfeld beeinflußt sind und daher in beiden Fällen identisch sind, werden sie durch die
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Subtraktion der beiden Datensätze wieder aus dem Katheterbild entfernt. Um aus den
multiplen Darstellungen des Katheters die wahre Position des Katheters herauszufiltern,
muß als a-priori Wissen die ungefähr zu erwartende Position des Katheters vorgegeben
werden. Alle Bereiche außerhalb dieser Maske werden dann ausgeblendet. In der rea-
len Anwendung bedeutet dies keine Einschränkung, da man sich mit der Festlegung der
Maske gut an der vaskulären Anatomie orientieren kann.
a) b)
c) d)
Abb. 4.38: Rekonstruktion derNy1 = Ny0/n (mit n = 3) Profile: a) mit Strom, b) die ent-
sprechenden Profile ohne Strom, c) das subtrahierte Katheterbild und d) das
Anatomiebild.
Die Meßzeit für ein Bild beträgt
TMess,rfov = TR (1 +
1
n
) Ny0. (4.33)
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”Keyhole”
Die Meßzeit kann auch dadurch reduziert werden, daß man für das Katheterbild eine ge-
ringere Auflösung in Phasenkodierrichtung als für das Anatomiebild erlaubt. Dazu wird
neben dem gesamten k-Raum ohne Strom nur ein Teil des k-Raums mit Strom ausgele-
sen. Dabei sind die Profile gemäß Abb. 4.39 angeordnet. Es werden also Zeilen aus den
äußeren Bereichen des k-Raumes weggelassen. Die Meßzeit für ein Bild beträgt somit
b)a)
Ny0 Ny1
Abb. 4.39: Schema der Abtastung bei der ”keyhole”-Methode. a) Ny0 ohne eingeschalte-
ten Strom zu messenden Profile, b) Anordnung der Profile, die bei eingeschal-
tetem Strom gemessen werden. Nur die durchgezogenen Profile in der Mitte
des k-Raumes werden noch einmal unter Stromeinfluß gemessen.
TMess,keyhole = TR (1 + f) Ny0 (4.34)
, mit f = Ny1
Ny0
. (4.35)
Nun wird bestimmt, welchen Einfluß die Reduktion des k-Raumes auf das Kathe-
terbild hat. Die Pixelauflösung in Phasenkodierrichtung kann aus Gl. 2.7 bestimmt wer-
den. Da bei beiden Messungen der Abstand zwischen benachbarten Profilen identisch ist
(∆ky0 = ∆ky1), gilt:
∆y1 =
1
Ny1 ∆ky1
(4.36)
=
1
f Ny0 ∆ky0
(4.37)
=
1
f
·∆y0. (4.38)
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Abbildung 4.40 zeigt die reduzierte Auflösung am Beispiel von Ny1
Ny0
= 128
128
(a), Ny1
Ny0
=
96
128
(b), Ny1
Ny0
= 64
128
(c) und Ny1
Ny0
= 32
128
(d). In der Phasenkodierrichtung, die im Bild in der
Horizontalen verläuft, wird die Abbildung des Katheters unscharf. In der Ausleserichtung
(vertikal) bleibt die Auflösung dagegen erhalten. Im Abb. 4.40 d) ist das Rauschen schon
deutlich im Bild zu erkennen.
a) b) c) d)
Abb. 4.40: Vergleich der Katheterdarstellung bei a) f = 1, b) f = 3
4
, c) f = 1
2
und
c) f = 1
4
. Bei kleiner werdendem Faktor f nimmt die Auflösung in Phasen-
kodierrichtung ab, während sie in der Ausleserichtung identisch bleibt.
4.3.3 Aktive Modulationsmethode
Ein Verfahren, das einen anderen Ansatz zur aktiven Katheterdarstellung verfolgt als die
oben erwähnten Subtraktionsmethoden, nutzt modulierte Katheterströme, um ein zeitlich
veränderliches Inhomogenitätsfeld um den Katheter zu erzeugen. Der wesentliche Un-
terschied ist, daß hier die Kodierung des Katheters in Auslese- anstatt in Phasenkodier-
richtung erfolgt, so daß keine zusätzlichen Profile für eine Subtraktion akquiriert werden
müssen. Dies bedeutet, daß aus einem aufgenommenen Signal sowohl die Anatomie–, als
auch die Katheteranteile extrahiert werden müssen. Dazu wird der Katheterstrom nicht
mehr für die Dauer einer Akquisition zeitlich konstant gehalten, sondern nach einem be-
stimmten Muster variiert (moduliert). Abbildung 4.41 zeigt das Timing-Diagramm einer
Gradientenecho-Sequenz mit einem modulierten Katheterstrom. Die Idee hinter einer sol-
chen zeitlichen Modulation ist es, den Einfluß des Katheterfeldes an jedem zweiten Ab-
tastpunkt aufzuheben, indem man an diesen Zeitpunkten die zusätzliche Phase der Spins,
die ihnen aufgrund des modulierten Feldes aufgeprägt wird, wieder auf Null bringt. Da-
durch kommt es für Bereiche, die im Bereich des Katheters liegen, effektiv zu einer Hal-
bierung der Abtastfrequenz bezüglich des Modulationseinflusses. Nach der Systemtheorie
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Abb. 4.41: Timing-Diagramm einer Gradientenecho-Messung mit einem zeitlich verän-
derlichen Katheterfeld. In diesem Beispiel ist die Stärke des Katheterstroms
Ikath entsprechend einer bipolaren Rechteckfunktion moduliert dargestellt.
bedeutet dies im rekonstruierten Bild eine Reproduktion dieses Bereiches mit doppelter
Ortsfrequenz, im Vergleich zu den Anatomiebereichen, die nicht von der Modulation be-
troffen sind. Dadurch wird eine Trennung von Anatomie– und Katheteranteilen möglich.
Diese örtliche Trennung ist nicht von der Flußdichte des Katheterfeldes abhängig, son-
dern lediglich von der Modulationsfrequenz. Allerdings hat die Flußdichte, sowie auch
die Güte der Phasenauslöschung einen Einfluß auf die “Stärke” des Katheterbildes. Dies
soll im folgenden gezeigt werden.
Zunächst wird dazu der Einfluß eines sinusförmig modulierten Katheterstromes im
eindimensionalen Fall untersucht. Als Modulationsfunktion Bkath,z(t, x) wird
Bkath,z(t, x) = bˆ(x) · sin( π
∆t
t) (4.39)
mit dem Abtastintervall ∆t und der ortsabhängigen B-Feldamplitude bˆ(x) angenommen.
Diese Funktion beschreibt eine zeitliche Modulation des ortsabhängigen Katheterfeldes
b(x). Die Frequenz der Modulationsfunktion ist so gewählt, daß eine Periode genau zwei
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Abtastintervalle ∆t andauert. Ein solches, dem Auslesegradientenfeld überlagertes Ka-
theterfeld bewirkt eine zusätzliche, zeitabhängige Phase φ der Spins in der Umgebung
des Katheters.
φ(t, x) =
∫ t
0
γbˆ(x) · sin( π
∆t
t′)dt′ (4.40)
= γbˆ(x)
∆t
π
(1− cos( π
∆t
t)) (4.41)
Der Phasenverlauf im k-Raum kann berechnet werden durch Substitution von t = 2πk
γG
bzw. ∆t = 2π∆k
γG
, so daß gilt:
φ(k, x) = d(x) (1 − cos( π
∆k
k)) (4.42)
mit d(x) = 2 bˆ(x)∆k
G
. (4.43)
Damit ergibt sich folgende, um den zusätzlichen Phasenterm erweiterte Bildgebungsglei-
chung:
S(k) =
∫
Lx
m(x)e−i2πkxeiφ(k,x)dx (4.44)
=
∫
Lx
m(x)e−i2πkxeid(x) (1−cos(
π
∆k
k))dx (4.45)
Nun wird die Magnetisierungsverteilung m(x) aufgeteilt in einen Bereich c(x), der von
dem Katheterfeld beeinflußt wird und einen Bereich a(x), der nicht vom Katheterfeld
beeinflußt wird. Zusätzlich wird noch die Abtastung im Frequenzbereich einbezogen:
Sˆ(k) =
∫
Lx
m(x)e−i2πkxeiφ(k,x)dx · 1
∆k
∐∐
( k
∆k
) (4.46)
=
∫
Lx
m(x)e−i2πkxeid(x) (1−cos(
π
∆k
k))dx · 1
∆k
∐∐
( k
∆k
) (4.47)
=
∫
Lx
(a(x) + c(x)eid(x) (1−cos(
π
∆k
k)))e−i2πkxdx · 1
∆k
∐∐
( k
∆k
) (4.48)
Für den nichtbeeinflußten Bereich (das Anatomiebild) gilt:
Sˆa(k) =
∫
Lx
a(x)e−i2πkxdx · 1
∆k
∐∐
( k
∆k
) (4.49)
mit 1
∆k
= Lx. Für das daraus fourier-rekonstruierte Bild a ′(x) gilt somit:
a′(x) = F−1{Sˆa(k)} (4.50)
= a(x) ∗∐∐( x
Lx
) (4.51)
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Das rekonstruierte Bild ist demnach eine periodische Reproduktion der tatsächlichen
Spindichteverteilung a(x). Die Darstellung erfolgt zyklisch im Abstand Lx.
Für den Katheterbereich gilt
Sˆc(k) =
∫
Lx
c(x)eiφ(k,x)e−i2πkx · 1
∆k
∐∐
( k
∆k
)dx (4.52)
und für das rekonstruierte Bild dementsprechend
c′(x) = c(x) ∗ F−1{eid(x) (1−cos( π∆k k)) · 1
∆k
∐∐
( k
∆k
)} (4.53)
Mit dem zusätzlichen ortsabhängigen Term d(x) läßt sich diese Gleichung nicht mehr
ohne weiteres analytisch lösen. Um die Auswirkungen des modulierten Phasentermes zu
diskutieren, wird nun das Verhalten eines einzelnen Spins an der Stelle x = x0 untersucht.
Dadurch vereinfacht sich Gl. 4.52 zu:
Sˆc,x0(k) = c(x0)e
−i2πkx0 · eid(x0)(1−cos( π∆k k)) · 1
∆k
∐∐
( k
∆k
)dx (4.54)
Gl. 4.53 wird dann zu:
c′x0(x) = c(x0)δ(x− x0) ∗ F−1{eid(x0) (1−cos(
π
∆k
k)) · 1
∆k
∐∐
( k
∆k
)} (4.55)
Im folgenden wird nun inverse Fouriertransformation des zweiten Termes mit dem nun
konstanten d(x0) berechnet (die Herleitung von Gl. 4.57 aus Gl. 4.56 wird im Anhang A
genauer dargestellt).
F−1{eid(x0) (1−cos( π∆k k)) · 1
∆k
∐∐
( k
∆k
)} (4.56)
=
1
2
[∐∐(
x
Lx
) (
1 + ei2d(x0)
)
+
∐∐(x−Lx/2
Lx
) (
1− ei2d(x0))] (4.57)
Gleichung 4.55 wird damit zu:
c′x0(x) = c(x0)δ(x− x0) ∗
1
2
[∐∐(
x
Lx
) (
1 + ei2d(x0)
)
+
∐∐(x−Lx/2
Lx
) (
1− ei2d(x0))] (4.58)
c′x0(x) kann in zwei Anteile zerlegt werden:
c′x0,1(x) = c(x0)δ(x− x0) ∗
1
2
[∐∐(
x
Lx
) (
1 + ei2d(x0)
)] (4.59)
c′x0,2(x) = c(x0)δ(x− x0) ∗
1
2
[∐∐(x−Lx/2
Lx
) (
1− ei2d(x0))] (4.60)
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c′x0,1(x) beschreibt den Anteil, der ebenso wie das Anatomiebild a
′(x) an den Stellen x =
nLx abgebildet wird. c′x0,2(x) beschreibt den Anteil, der an den Stellen x = nLx − Lx/2
dargestellt wird. Dieser zweite Anteil ist derjenige, der für die Katheterdarstellung ge-
nutzt werden kann, da er um eine Strecke x = Lx
2
aus dem Anatomiebild herausgerückt
abgebildet wird. Abbildung 4.42 zeigt schematisch die zyklische Reproduktion von a′(x),
c′x0,1(x) und c
′
x0,2
(x). Wenn die Messung so ausgelegt wird, daß für die Abmaße der un-
a′(x) c′(x)2
c′(x)1
Lx
x0 Lx2 Lx
KatheterbildAnatomiebild
ρ
Lx,a
Abb. 4.42: Durch die Faltungen mit den jeweiligen Kammfunktionen werden a ′(x) und
c′x0,1(x) an den Stelle x = nLx und c
′
x0,2
(x) an den Stellen x = nLx − Lx/2
periodisch wiederholt abgebildet.
tersuchten Anatomie Lx,a gilt
Lx,a ≤ Lx
2
bzw. Lx ≥ 2 · Lx,a, (4.61)
dann ist eine eindeutige Trennung von Katheter- und Anatomiebild möglich. Die Rech-
nungen zeigen, daß die Position des Katheterbildes nicht von der Feldgeometrie abhängt,
sondern nur durch die Modulationsfrequenz bestimmt wird.
Bei der Implemetierung einer solchen Meßsequenz auf einem Kernspintomographen
muß nun Sorge getragen werden, daß die Abtastfrequenz richtig gewählt ist. Üblicherwei-
se wird die Abtastfrequenz fs bei einer vorgegebenen Bildbreite Lx und einem vorgegebe-
nen Auslesegradienten Gx wie folgt bestimmt (vergl. Gl. 2.4 für Abtastung entsprechend
dem Abtasttheorem):
fs =
γGxLx
2π
(4.62)
Im Falle einer Messung mit einem modulierten Katheterstrom wird der Wert Lx nicht, wie
sonst üblich, durch die Ausdehnung der Anatomie Lx,a bestimmt, sondern muß gemäß
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Gl. 4.61 mindestens doppelt so groß gewählt werden. Dadurch wird gewährleistet, daß
die beiden Katheteranteile c′x0,1(x) und c
′
x0,2
(x) im rekonstrierten Bild nicht aufeinander
projiziert werden.
Nun soll der Einfluß der Flußdichte des Katheterfeldes auf die Abbildung des Kathe-
ters untersucht werden. Dazu wird der zweite Faltungsterm in Gl. 4.58 näher betrachtet,
um die Belegung von c′x0,1(x) und c
′
x0,2
(x) in Abhängigkeit vom durch den Katheterstrom
Ikath bestimmten Term d(x0) zu beschreiben. c′x0,1(x) beschreibt den Anteil der Spins in
der Katheterumgebung, die in das Anatomiebild projiziert werden und c ′x0,2(x) den An-
teil, der als Katheterbild erscheint. Nach den Gleichungen 4.42 und 4.43 beschreibt d(x)
b) c)
a)
IM
2 RE1
1
IM
2 RE1
1
ei2d(x)
−ei2d(x)
IM
2 RE1
1
2d(x)
d(x0) =
π
2 d(x0) = 0
Anteil im
Katheterbild
Anteil im
δ(Lx2 )(1 − ei2d(x))
δ(0)(1 + ei2d(x))
(x = Lx2 )
(x = 0)Anatomiebild
Abb. 4.43: a) Darstellung der Gewichtungsfaktoren der Katheterbilder bei x = 0 und x =
lx/2 für einen beliebigen Phasenwinkel 2d(x0). b) d(x0) = π2 : alle Spins im
Bereich des Katheterfeldes werden in das Katheterbild abgebildet. c) d(x0) =
0: es tritt kein Katheterbild auf
einen ortsabhängigen Phasenwinkel, der durch das Katheterfeld bˆ(x) bestimmt ist. Abbil-
dung 4.43 zeigt den Betrag und die Phase der Wichtungsfaktoren an der Stelle x = 0 bzw.
x = Lx/2 im Bild. Für Spins, die aufgrund des Katheterfeldes eine Dephasierung von
Feldinhomogenitätskatheter 83
φ = 0, 2π... erfahren (siehe Abb. 4.43 c) hat der Deltastoß des Faltungstermes bei x = 0
seinen Maximalwert von 2, während er bei x = Lx/2 gleich Null ist. Diese Spins werden
also ganz in den Anatomiebereich abgebildet und der Katheterbereich bleibt unbelegt.
Abb. 4.43 b) zeigt den anderen Extremfall φ = 1π, 3π.... In diesem Fall ist der Anteil
im Anatomiebild gleich Null und derjenige im Katheterbild gleich 2 und somit maximal.
Dies entspricht dem Optimalwert für die Katheterdarstellung. Alle anderen Spins haben
sowohl einen Anteil im Katheter-, als auch im Anatomiebild.
Im folgenden wird noch einmal näher auf die Modulationsfunktion eingegangen, die
bisher willkürlich in Gl. 4.39 festgelegt wurde.
Art der Modulationsfunktion
Sobald ein mit halber Abtastfrequenz modulierter Strom durch den Katheter fließt, wird
nach den obigen Berechnungen das Katheterbild erzeugt. Die "Stärke" des Katheterbildes
hängt vom Betrag von (1 − ei2d(x0)) ab. Mit Hilfe einer Abschätzung des Katheterfeldes
soll nun eine Aussage über die möglichen Phasenwinkel φ(x) getroffen werden, um sicher
zu stellen, daß nicht im gesamten Bereich des Katheterfeldes gilt φ(x) ≈ 0.
Bei dem schon früher erwähnten Aufbau (I = 150 mA, a = 1, 5 mm, r = 50µm) ist
die maximale Flußdichte bˆmax = 6 mT. Damit folgt aus Gl. 4.41
φmax = 2γbˆmax
∆t
π
= 1, 38π. (4.63)
Da φmax > π ist, gibt es Spins, die die optimale Phase π erreichen. Es kann also für
diese Parameter eine zur Darstellung des Katheters ausreichende Phasendifferenz erwartet
werden.
Um auch bei geringeren Stromstärken eine ausreichende Darstellung des Katheters zu
erreichen, kann die Modulationsfunktion so geändert werden, daß das Integral in Glei-
chung 4.40 möglichst groß wird. Bei Einsatz einer Rechteck-Funktion wird die Phasen-
differenz für ein gegebenes Ikath maximal. Analog zu Gl. 4.41 gilt:
φr(t, x) =
∫ t
0
γbˆ(x) t′dt′ = γbˆ(x)t für 0 ≤ t ≤ ∆t (4.64)
bzw.
φr(t, x) = γbˆ(x)∆t−
∫ t
0
γbˆ(x) (t′ −∆t)dt′
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= γbˆ(x)∆t− γbˆ(x)(t−∆t) (4.65)
= γbˆ(x)(2∆t− t) für ∆t ≤ t ≤ 2∆t (4.66)
Verschiebung der Modulationsfunktion
Wichtig ist für dieses Verfahren, daß die Modulationsfunktion einen periodischen Verlauf
hat und an der ersten Abtaststelle des Signals einen Nulldurchgang hat. Abbildung 4.44
zeigt schematisch den Zusammenhang zwischen der Modulationsfunktion B und dem
daraus abgeleiteten Phasenverlauf φ. Der Phasenverlauf hat für jeden zweiten Abtastwert
∐∐
( t
∆t
)
t
2
1
∆t
Modulationsfunktion B
B, φ
Phasenverlauf φ (1 − cos(π·t
∆t
))
Abb. 4.44: Die sinusförmige Modulationsfunktion (durchgezogene Linie) bewirkt den
gestrichelt dargestellten Phasenverlauf, der mit der Kammfunktion
∐∐
( t
∆t
)
abgetastet wird.
von
∐∐
( t
∆t
) einen Nulldurchgang. Wie bereits vorher erwähnt wurde, bestimmt die Phase
φ das Katheterbild. Wenn die Modulationsfunktion um ein Intervall∆ts verschoben wird,
dann verschiebt sich auch der Phasenverlauf um das gleiche Intervall. Dann bestimmt die
Phasendifferenz ∆φ = φ(∆t + ∆ts) − φ(∆t) den Betrag von c′x0,2(x)(siehe Abb. 4.45).
Im ungünstigsten Falle wäre die sinusförmige Modulationsfunktion um ein halbes Abta-
stintervall verschoben. Die Phasendifferenz ∆φ ist dann an allen Abtastpunkten konstant
Null, und damit wäre das Katheterbild unbelegt. Um die Empfindlichkeit des Verfahrens
gegenüber Verschiebungen zu untersuchen, wird zunächst das ∆φ als Funktion von ∆ts
berechnet.
∆φ(∆ts) = φ(∆t+∆ts) − φ(∆t) (4.67)
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a)
b)
0
φ(0)
φ(∆t)
∆ts
0
φ(0)
φ(∆t)
∆ts
t
Br, φr
t
B, φ
Abb. 4.45: Darstellung von Modulationsfunktion und Phasenverlauf für a) eine Modula-
tion mit einer Sinusfunktion und b) mit einer Rechteck-Funktion. Modulati-
onsfunktion und Phasenverlauf sind um ein Zeitintervall ∆ts verschoben.
= γbˆx
∆t
π
[
(1− cos( π
∆t
(∆t+∆ts))− (1 − cos( π
∆t
∆ts))
]
(4.68)
= γbˆx
∆t
π
[
cos(
π
∆t
∆ts)− cos( π
∆t
(∆t +∆ts))
]
(4.69)
= γbˆx
∆t
π
[
cos(π
∆ts
∆t
)− cos(π + π∆ts
∆t
)
]
(4.70)
= γbˆx
∆t
π
· 2 cos(π∆ts
∆t
) (4.71)
Analog gilt für die Modulation mit einer Rechteckfunktion
∆φr(∆ts) = γbˆx(∆t− 2∆ts) für 0 ≤ ∆ts ≤ ∆t (4.72)
Die Sensitivität gegenüber einer Verschiebung ∆t ≤ ∆ts ist gekennzeichnet durch die
Veränderung von ∆φ(∆ts) bei einer Veränderung von ∆ts. Sie wird beschrieben durch
d ∆φ(∆ts)
d ∆ts
= −2γbˆx sin( π
∆t
∆ts) (4.73)
, bzw. bei Rechteck-Modulation
d ∆φr(∆ts)
d ∆ts
= −2γbˆx (4.74)
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a) b)
∆ts ∆ts
∆t ∆t
∆φ
d
d∆ts
∆φ
Abb. 4.46: a) Verlauf der Phasendifferenz ∆φ und b) Sensitivität d ∆φ(∆ts)
d ∆ts
bei Sinus-
Modulation (durchgezogen) und Rechteck-Modulation (gestrichelt).
∆t0 t
Bt, φt
Abb. 4.47: Verlauf einer ternären Modulationsfunktion (durchgezogene Linie) und dem
dazugehörigen Phasenverlauf φ (gestrichelte Linie)
Die Phasendifferenzfunktionen und die Sensitivität d ∆φ(∆ts)
d ∆ts
für Sinus- und Rechteckmo-
dulation sind in Abb. 4.46 abgebildet. Wie man am Verlauf der Robustheits-Funktionen
erkennt, zeigt die Rechteck-Modulation einen konstanten Verlauf, während die Sinus-
Modulation bei geringen Verschiebungen ∆ts auch nur eine geringe Veränderung der
Phasendifferenz bewirkt.
Als optimal kann ein Ternärsignal angesehen werden, wie es in Abb. 4.47 dargestellt
ist. Wegen des für die Dauer ∆t0 ausgeschalteten Stromes ist dieses Signal unempfindlich
gegenüber Verschiebungen ∆ts < 1/2∆t0. Ein solches Signal kann z.B. durch eine an den
Abtast-Takt des Empfangssystems gekoppelte Brückenschaltung erzeugt werden.
Einfluß von Geometrieverzerrung und Intravoxeldephasierung
Anders als bei den Subtraktionsverfahren, bei denen sowohl Intravoxeldephasierung als
auch Geometrieverzerrung zur Sichtbarmachung genutzt werden kann, beruht die Sicht-
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barmachung bei der Modulationsmethode ausschließlich auf Geometrieverzerrungen. Da
es sich bei der Modulation um eine periodische Funktion handelt und das Integral über
eine Periode von 2∆t gleich Null ist, ist idealerweise der Einfluß einer Intravoxeldepha-
sierung gleich Null. Die Diskussion des Phasenfaktors d(x) in Gleichung 4.45 kann ana-
log zu den Rechnungen zur Geometrieverzerrung in Abschnitt 4.1.3 betrachtet werden.
d(x) ist von der Form her identisch mit der Gleichung 4.12 multipliziert mit der Ortsfre-
quenz 2∆k. Der Term führt also auch zu der mit Gleichung 4.11 beschriebenen Wichtung
der Katheterumgebung. Außerdem gilt auch hier die Eigenschaft, daß das Bild des Ka-
theters neben der Stärke des Katheterfeldes auch durch die Stärke des Auslesegradienten
beinflußt wird.
Im realen Experiment kann es durch Offset-Ströme im Katheter zu einer unkompen-
sierten Phasendrehung kommen. Diese bringen zusätzlich eine Intravoxeldephasierung in
das Bild. In erster Näherung kann in Anlehnung an Abschnitt 4.1.4 die Dephasierungszeit
Tkath mit der Echozeit TE gleichgesetzt werden. Diese Annahme geht von einem ständig
fließenden Offset-Strom aus. Auch bei dem Modulationsverfahren überdeckt die Intra-
voxeldephasierung die Geometrieverzerrung. Anders als bei den vorher beschriebenen
Verfahren, bewirkt die Maskierung aber nicht einen zusätzlichen Sichtbarmachungsef-
fekt, sondern erzeugt Gebiete, in denen die periodische De- und Rephasierung der Spins
wegen der überlagerten Intravoxeldephasierung nicht mehr wirksam ist. Daher können
diese Bereiche auch nicht mehr in das Katheterbild projeziert werden.
Anhand von Simulationen wird nun der Einfluß der Intravoxeldephasierung unter-
sucht. Es werden dabei Sequenz-Parameter zugrunde gelegt, wie sie auch für das im
nächsten Unterabschnitt beschriebene Experiment verwendet wurden. Abbildung 4.48
zeigt die Ergebnisse von Profilberechnungen (vergl. Abb. 4.24). Es wurden dazu das
Profil der Geometrieverzerrung und das der Intravoxeldephasierung bei verschiedenen
Offset-Stromstärken für eine 10 mm dicke Schicht berechnet. Die Intravoxeldephasie-
rung ist jeweils für einzelne Voxel konstant, was in einer stufigen Darstellung der Kurve
resultiert. An der Stufenbreite kann man die Ortsauflösung (hier ca. 3.5 mm pro Pixel)
erkennen. Man sieht, daß für einen Offset-Strom Ioffset = 1 mA ein Bereich von 2 Pi-
xelbreiten (Pixel #3 in Abb. 4.48) in der nächsten Umgebung des Katheters auf ca. das
0, 9-fache der tatsächlichen Spindichte gedämpft werden. Um den gleichen Faktor ver-
ringert sich dadurch auch die Spindichte, die in das Katheterbild abgebildet werden kann.
Bei Ioffset = 15 mA haben die zwei dem Katheter am nächsten gelegenen Pixel (Pixel #3)
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Abb. 4.48: Projektionen der Geometrieverzerrung und Intravoxeldephasierung bei
Ioffset =1 und 15 mA (vergl. Abb. 4.24)
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Abb. 4.49: Verlauf der Dämpfung der abgebildeten Spindichte für die in Abb. 4.48 ge-
kennzeichneten Pixel #1,#2 und #3 als Funktion von Ioffset.
schon eine Dämpfung auf das ca. 0.3-fache erfahren und die daran anschließenden Pixel
(Pixel #2) werden ebenfalls auf das ca. 0.9-fache gedämpft.
Abbildung 4.49 zeigt die Dämpfung der 3 dem Katheter am nächsten gelegenen Pixel
(siehe Pixel #3,#2 und #1 in Abb. 4.48) als Funktion von Ioffset. Die Tatsache, daß auch
schon kleine Offset-Ströme von ca. 5 mA das Spindichteprofil in Pixel #3 auf 50% der
tatsächlich vorhandenen Spindichte reduzieren, weist darauf hin, daß bei der experimen-
tellen Umsetzung auf einen möglichst minimalen Offset-Strom geachtet werden muß, um
eine Unterdrückung des Katheterbildes zu vermeiden.
Experiment
Der Aufbau der Messung ist in Abb. 4.50 dargestellt. Ausgehend von der Meßsequenz-
software wird zu Beginn eines jeden Datenaufnahmeintervalls ein Triggersignal von der
Scannerhardware an einen Funktionsgenerator gesendet. Dieser erzeugt eine Modulati-
onsfunktion entsprechend Gl. 4.39 mit einer Dauer, die der Länge der Akquisition ent-
spricht. Nach einer Verstärkung wird das Signal durch die Filterbox in den HF-Käfig zum
Katheter geleitet.
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Abb. 4.50: Schematische Darstellung des Meßaufbaus zur Katheterdarstellung mittels
modulierter Katheterströme.
Abbildung 4.51 zeigt die Messung (TR = 16 ms/ TE = 7 ms/ α = 20◦) eines
Katheters im Wasserbad mit einem modulierten Katheterstrom. Das Abtastintervall ∆t
zwischen zwei Abtastpunkten war 46,5 µs. Die Modulationsfrequenz betrug dementspre-
chend 10,75 kHz. Das Phantom wurde ganz nach links geschoben, so daß die rechte Bild-
hälfte frei von Signal war. Dadurch wurde ein dunkler Hintergrund für das zu erwartende
Katheterbild geschaffen. Die Ausleserichtung verlief in der Horizontalen. In der rechten
Bildhälfte erkennt man den durch die Modulation um 1
2
FOV verschoben abgebildeten Ka-
theter. Da mit dem gleichen Grauwertfenster der Hintergrund (Anatomie) und der Kathe-
ter nur schlecht gleichzeitig darstellbar sind, ist in der Mitte noch einmal der Hintergrund
in einer angepaßten Fensterung und rechts der Katheter dargestellt. Auf dem Katheterbild
wurde eine Schwellwertoperation durchgeführt, um Katheterbereiche vom Hintergrund-
rauschen zu trennen.
4.3.4 Diskussion
Das passive Verfahren stellt die einfachste Methode der Nutzung von elektrisch erzeugten
Magnetfeldern zur Sichtbarmachung von Kathetern dar. Jede beliebige Bildgebungsme-
thode kann verwendet werden, um das Instrument darzustellen. Desweiteren ist keine be-
sondere Modifikation an dem Kernspintomographen erforderlich. Der Katheter kann als
eigenständiges, zusätzliches Gerät gesehen werden, das keine Koppelung mit dem Tomo-
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Abb. 4.51: Phantommessung mit einem modulierten Katheterstrom. a) zeigt das aufge-
nommen Bild. Es enthält sowohl das Phantom, als auch den Katheter um 1/2
FOV (s. Pfeil) nach rechts verschoben. In b) ist nur das Phantom mit einer,
dem Bildinhalt angepaßten Grauwertfensterung dagestellt. c) zeigt nur das
Katheterbild nach einer Schwellenwertoperation abgebildet. (aus [54])
graphen erfordert. Das Verfahren ist ähnlich dem passiven Verfahren der Dysprosium-
markierten Katheter. Allerdings kann hier der gesamte Katheter anstatt nur einzelner
Punkte dargestellt werden. Außerdem kann durch die Wahl der Stromstärke der Effekt
während der Messung an die jeweiligen Begebenheiten angepaßt werden. Somit ist die-
ses Verfahren unabhängig von der verwendeten Puls-Sequenz.
Da die Subtraktionsmethoden eine während der Messung schaltbare Gleichspannung
verwenden, wird hier eine Koppelung an den Tomographen bzw. an die auf dem Tomogra-
phen laufende Meßsequenz benötigt. Außerdem müssen zusätzliche Echos aufgenommen
werden, was mit einer Verlängerung der Meßzeit verbunden ist. Der Vorteil der aktiven
Subtraktionsmethoden ist eine rechnerbasierte Extraktion des Katheterbildes, welche die
Sicherheit der Kathetererkennung durch den Benutzer erhöht. Die in Kapitel 4.3.2 vor-
gestellten Verfahren können grundsätzlich auch kombiniert werden, um eine zusätzliche
Meßzeitreduktion zu erlangen. So kann z.B. von den in Abb. 4.39 dargestellten Ny1 Pro-
filen mit Strom (Reduktion nach der ”reduzierten FOV”-Methode) ein Teil durch eine
”half scan”-Abtastung eingespart werden (vgl. Abb. 4.36). Auch weitere Kombinationen
sind denkbar. In der Anwendung wird dies nur durch das Signal-Rausch-Verhältnis des
Katheterbildes begrenzt. Der Anwender muß also in direkter Anpassung an die laufende
Untersuchung, die Parameter so wählen und kombinieren, daß die gewünschte Bildqua-
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lität mit Bezug auf die Meßdauer, die Ortsauflösung und das Signal-Rausch-Verhältnis
erreicht wird. In der Praxis bedeutet das keine Einschränkung, da die Anpassung von
Meßparametern eine Tätigkeit ist, die der Radiologe in der täglichen Routine üblicher-
weise bei allen, auch den diagnostischen Untersuchungen durchführt.
Tabelle 4.1 stellt die in Kapitel 4.3.2 hergeleiteten Berechnungen für Meßzeit und
Auflösung der einzelnen Subtraktionsmethoden dar.
Meßmethode N1
N0
Tmess ∆y
Doppelt 1 2 · TR ·Ny0 1
”half scan” f (1 + f) ·N0 · TR 1
RFOV 1
n
(1 + 1
n
) ·N0 · TR 1
”keyhole” f (1 + f) ·N0 · TR 1f
Tabelle 4.1: Darstellung der Bewertungsgrößen aller Subtraktionsmethoden.
Das Verfahren der modulierten Katheterströme stellt wesentlich höhere Ansprüche
an die Hardware, als die Subtraktionsverfahren. Bei den Subtraktionsverfahren werden
Gleichströme in einer zeitlich unkritischen Art geschaltet. Dagegen muß für die Modu-
lationsmethode ein höherfrequenter Strom (kHz-Bereich) in den Hochfrequenz-Käfig des
Kernspintomographen geleitet werden. Die Zuleitung muß durch eine sogenannte Filter-
box geleitet werden, die einerseits gewährleistet, daß keine HF-Leistung von den appli-
zierten HF-Pulsen nach außen gelangt und andererseits das Eindringen von Rauschlei-
stung von außerhalb des HF-Käfigs betriebener Elektronik in den Meßraum verhindert.
Eine spezielle Anpassung des gesamten Übertragungsweges – vom Funktionsgenerator
über Verstärker und Filterbox bis hin zum Katheter – ist für einen weiterführenden Ein-
satz der Methode unerläßlich. Ein genaues Timing des Triggersignals ist nötig, um eine
zusätzliche Phasenmodulation in Phasenkodierrichtung zu vermeiden, denn diese bewirkt
störende Geisterartefakte in der Phasenkodierrichtung. Essentiell ist außerdem eine ge-
naue Unterdrückung des Gleichanteils im Katheterstrom. Ein Gleichstromanteil bewirkt
die in Abschnitt 4.1.4 beschriebene Intravoxeldephasierung. Wie dort gezeigt wurde, kann
ein solcher Effekt die modulierten Feldbereiche soweit überlagern, daß der Effekt der
Phasendifferenz dadurch maskiert wird und somit eine Trennung von Anatomie- und Ka-
theterbild nicht mehr möglich ist. Um die Dephasierung zu vergrößern, kann entweder die
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Stromstärke erhöht werden, oder die Modulationsfunktion kann so verändert werden, daß
das Integral in Gl. 4.40 maximiert wird. Das Maximum wird erreicht bei Modulation mit
einer Rechteck-Funktion. Allerdings zeigt diese Modulationsart eine höhere Sensitivität
gegenüber Verschiebungen der Modulationsfunktion. Außerdem ist die Anpassung des
Übertragungsweges wegen der hochfrequenten Anteile der steilen Flanken aufwendiger
als die bei Sinus-Modulation. Für den praktischen Einsatz könnten auch multi-frequente
Signale sinnvoll sein, die nur wenige höhere Harmonische der Sinus-Grundschwingung
verwenden. Dies erlaubt, die Dephasierung gegenüber der monofrequenten Modulation
zu erhöhen und gleichzeitig die Robustheit nur wenig zu verringern. Es wird dabei der
Aufwand zur Anpassung des Übertragungsweges gegen den für einen aufwendigeren Si-
gnalgenerator abzuwägen sein.
Kapitel 5
Praktische Anwendung
In diesem Kapitel werden in-vivo Experimente vorgestellt, die die Anwendung der in
dieser Arbeit beschriebenen Katheter dokumentieren. Alle Untersuchungen wurden an
dem Interventionellen Kernspintomographen der Klinik für Radiologische Diagnostik im
Klinikum der RWTH Aachen durchgeführt. Bei diesem Gerät handelt es sich um einen
1,5 T Ganzkörpertomographen (Philips ACS-NT, Philips Medizinsysteme) in Verbindung
mit einer C-Arm-Durchleuchtungseinheit. Der Patient kann auf einem „schwimmenden”
Tisch zwischen beiden Bildgebungsmodalitäten hin– und herbewegt werden.
Im Rahmen dieser Arbeit wurden im wesentlichen die Bereiche der Iliakalgefäße, der
Aorta, sowie der rechten und linken Nierenarterie betrachtet.
Im folgenden wird die Vorgehensweise bei einer MR-gesteuerten intravaskulären In-
tervention vorgestellt.
Im zweiten Teil wird noch kurz ein weiteres, bisher noch nicht betrachtetes Einsatz-
gebiet der Katheterdarstellung mittels Feldinhomogenitäten beschrieben. Es wurden In-
terventionen, sogenannte Nephrostomien durchgeführt, die die Darstellung von Kathetern
im Nierenbeckenkelchsystem und den Harnleitern (Ureteren) einschließt.
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5.1 Intravaskuläre Intervention
5.1.1 Planung
Da in der MR-Tomographie immer Schichtbilder erstellt werden, hängt der Erfolg der In-
tervention wesentlich von der vorangehenden Planung ab. Es muß im Vorfeld eine geeig-
nete Schichtführung gesucht werden, in der die Gefäße, durch die der Katheter vorgeführt
werden soll, möglichst komplett abgebildet sind. In den hier vorgestellten Untersuchun-
gen war dies eine koronare Einzelschicht, die die Iliakalgefäße und die Aorta bis in Höhe
der Nierenarterienabgänge darstellt.
Abb. 5.1: Bedienoberfläche zur Planung der Interventions-Einzelschichtsequenz
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Um einen Überblick über die Gefäßanatomie zu bekommen, wird zunächst eine dünn-
schichtige Gradientenecho-Sequenz (TR = 14 ms/ TE = 1, 8 ms/ α = 75◦/ 60 Schichten/
4 mm Schichtdicke) in axialer Richtung aufgenommen. Durch das kurze TR tritt inner-
halb der Schicht eine Sättigung des stationären Gewebes auf, die nicht auf die neu in
die Schicht einfließenden Spins wirkt. Dabei kommt es zu einer hellen Darstellung des
Flusses im Vergleich zum stationären Gewebe. Ein unterhalb der jeweiligen Schicht ein-
gestrahlter Sättigungsbalken verhindert die signalreiche Darstellung von venösem Fluß.
Aus den Einzelschichten wird anschließend eine Maximum-Intensitäts-Projektion (MIP)
in sagitaler (großes Planungsbild in Abb 5.1), koronarer (kleines Bild, oben), sowie axia-
ler (kleines Bild, unten) Richtung berechnet. Diese 3 MIP dienen als Grundlage zur Pla-
nung der Einzelschicht, die während der eigentlichen Intervention gemessen werden soll.
Abb 5.1 zeigt die drei MIP und als Überlagerung die Schichtführung für die Interventions-
Sequenz. Auf diese Angiogramme wird die zu planende Einzelschicht projiziert. Man er-
kennt, daß die ausgewählte Schicht so ausgerichtet ist, daß sie in der sagitalen Projektion
möglichst den gesamten Verlauf von Aorta und Iliakalgefäßen abdeckt. Eine gleichzeiti-
ge Darstellung der nach hinten abgehenden Gefäße ist nicht möglich. Dies verdeutlicht
ein generelles Problem bei der Messung von Einzelschichten. Eine genaue Planung im
Vorfeld der eigentlichen Intervention ist somit ein wesentlicher Faktor für eine erfolg-
reiche Durchführung der Prozedur. Dabei kann es auch nötig sein, mehrere verschiede-
ne Schichtführungen zu planen, die jeweils einen Teilabschnitt des Gefäßbereiches ab-
decken, so daß man beim Vorschieben des Katheters durch Umschalten zwischen den
vorher geplanten Schichtführungen immer das aktuell interessante Bild erhält.
5.1.2 Passive Darstellung
Für die in dieser Arbeit vorgestellten Machbarkeitsnachweise sind daher zunächst nur
einfach darzustellende Bereiche untersucht worden. Abbildung 5.2 zeigt ein koronares
Schnittbild. Es sind direkt nacheinander 2 Bilder aufgenommen worden, zunächst ohne
Strom und dann mit einem Strom von 150 mA. Der Katheter wurde durch die Aorta in
den rechten Nierenarterienabgang vorgeschoben. Ohne Strom – bei Sichtbarmachung nur
durch Signalverdrängung– ist der Katheter aufgrund der verwendeten Schichtdicke von
15 mm nur schlecht sichtbar (Partialvolumen-Effekt). Bei einer Stromstärke von 150 mA
erkennt man dagegen deutlich den durch das zusätzliche Inhomogenitätsfeld erzeugten
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Abb. 5.2: Koronares Bild einer Interventions-Messung mit gegensinnig gewundener
Doppelhelixkonfiguration in der Aorta a) ohne und b) mit Strom
Effekt. Auch im gebogenen oberen Bereich ist die Auslöschung unabhängig von der Aus-
richtung des Katheters gleich groß.
Abbildung 5.3 zeigt einen Katheterprototypen mit einer gegensinnig gewundenen
Leiterkonfiguration ähnlich dem, der für den Versuch in Abb. 5.2 verwendet wurde.
Dieser Katheter besitzt eine besondere Katheterform in der sogenannten sidewinder-
Konfiguration. Die Spitze ist flexibel und kann mit einem Führungsdraht gestreckt wer-
den. Eine solche Ausführung ist besonders gut für die Sondierung der Nierenarterien ge-
eignet. Dieser handgefertigte Prototyp besteht aus einem 5 F-Katheter, der mit einem
lackisolierten Kupferdraht von 150 µm Durchmesser umwickelt ist. Der Katheter wurde
anschließend mit Polyurethan beschichtet, um die Oberfläche zu glätten.
5.1.3 Aktive Darstellung
Bei genauer Betrachtung von Abbildung 5.2 fällt auf, daß sich trotz der zeitlich direkt
nacheinander durchgeführten Messungen der Hintergrund zwischen beiden Bildern ge-
ringfügig unterscheidet. Dies macht deutlich, daß für die Subtraktionsverfahren die äqui-
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Abb. 5.3: Katheter mit sidewinder-Konfiguration und gegensinnig gewickeltem Leiter-
paar.
valenten Profile mit und ohne Strom möglichst kurz nacheinander gemessen werden müs-
sen. Daher wurde für die in vivo-Messungen eine verschachtelte (interleaved) Meßart
verwendet, bei der die zu vergleichenden Profile direkt nacheinander gemessen wurden.
Dadurch wird die Zeit, in der die Qualität der Subtraktion durch Bewegung beeinflußt
wird, nur noch durch die Repetitionszeit begrenzt und liegt somit im Millisekundenbe-
reich.
Für die Anwendung der Subtraktionsmethoden bei in vivo-Messungen wurde eine
Software entwickelt, die eine online-Berechnung der Bilder und deren Darstellung er-
möglicht. Während der Intervention werden die Bilder auf einem Display direkt am Kern-
spintomographen dem Arzt angezeigt. Abbildung 5.4 zeigt die Bedienoberfläche des Ka-
theterprogramms. Nach der Subtraktion führt das Programm eine Schwellenwertopera-
tion auf den Daten des Katheterbildes durch, um das Bild zu binarisieren und dadurch
das Rauschen im Katheterbild zu eliminieren. Über den Parameter threshhold kann der
Schwellenwert während der Messung so verändert werden, daß eine optimale Darstellung
gewährleistet wird. Um die Bilder schneller darstellen zu können, kann vom Bediener ein
Bereich im Bild ausgewählt werden, für den die benötigten Berechnungen durchgeführt
werden. Aufgrund der Kenntnis der Anatomie kann der interessierende Bereich sehr gut
auf den untersuchten Gefäßbereich eingeschränkt werden. Der in Abbildung 5.4 darge-
stellte Katheter weist eine gebogene Spitze auf. Ein solcher Pigtail-Katheter ist in Abbil-
dung 5.5 dargestellt. Bei dem im Experiment verwendeten Katheter war die Spitze leicht
aufgebogen.
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Abb. 5.4: Bedienoberfläche des Katheter-Subtraktionstools
Abb. 5.5: Katheterprototyp mit pigtail-Spitze und gegensinnig gewickeltem Leiterpaar.
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5.1.4 Lokal markierter Katheter
Einige therapeutische intravasale Interventionen erfordern das Aufdehnen einer Steno-
se (verengter Gefäßabschnitt). Dazu werden Katheter benutzt, die an ihrer Spitze einen
Ballon tragen. Durch Aufpumpen dieses Ballons kann eine solche Engstelle aufgeweitet
werden. Abbildung 5.7 zeigt exemplarisch einen solchen Ballonkatheter in der Aorta. Da
der Ballon nicht aufgeblasen ist und der Katheter – bis auf den Draht– nur aus Kunst-
stoff besteht, ist dieser nicht direkt im Bild sichtbar. Bei eingeschaltetem Strom sieht man
deutlich die zwei Auslöschungsbereiche, die Anfang und Ende des Ballons markieren.
Abb. 5.6: Aufgeblasener Ballonkatheter mit zwei Markierungen im Ballon und einer
gleichsinnig gewickelten Drahtkonfiguration zur Sichtbarmachung des Kathe-
terschaftes
Abbildung 5.6 zeigt einen solchen Ballonkatheter mit aufgeblasenem Ballon1. Um
ihn genau in der Stenose plazieren zu können, ist der Katheter mit je einer Markierung
an beiden Enden des Ballons versehen. Diese Markierungen bestehen aus je 4 Windun-
gen. Zwischen den beiden Markierungen sind die Leiter eng gewunden, so daß in diesem
Bereich keine Auslöschung entsteht. Anders als bei dem in Abb. 5.7 gezeigten Katheter,
kann hier auch der Schaft durch einen Strom durch das gleichsinnig gewickelte Leiterpaar
sichtbar gemacht werden.
1Dieser Ballonkatheter wurde von der Firma CORDIS, Rhoden, Niederlande hergestellt.
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Abb. 5.7: In der Aorta plazierter Ballonkatheter mit Markierungen des Anfangs und En-
des des Ballons. (aus [41])
5.2 Nephrostomie
Die folgenden Beispiele zeigen die Sichtbarmachung von Kathetern in einem anderen
Einsatzgebiet. Hierbei wird der Katheter nicht in die Blutbahn eingebracht, sondern in die
Harnleiter [55]. Dieser Eingriff ist nötig, wenn aufgrund einer Verengung des Harnleiters
der Urin nicht in die Blase ablaufen kann. Dies kann zu Entzündungen und schließlich zu
einer Schädigung der Niere führen. Um von außen einen Zugang zum Harnleiter zu fin-
den, wird zunächst das Nierenbeckenkelchsystem mit einer Nadel punktiert. Dann wird
ein Führungsdraht durch die Nadel in die Niere und weiter in den Harnleiter vorgescho-
ben. Über diesen Führungsdraht wird dann, nach Entfernen der Nadel, ein Katheter in den
Ureter eingeführt.
Im Bezug auf die Darstellung der Katheter unterscheidet sich diese Untersuchung
nicht wesentlich von den intravaskulären Anwendungen. Die zugrundeliegenden Meßse-
quenzen müssen jedoch auf die vorliegenden Eigenschaften des darzustellenden Berei-
ches angepaßt werden. So ist z.B. anders als in den Blutgefäßen kein nennenswerter Fluß
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vorhanden. Außerdem können die Nieren und die Ureteren durch eine Gadoliniumgabe
über einen längeren Zeitraum kontrastreich dargestellt werden [56].
Führungsdraht
oberfläche
Körper-
Kelchsystem
Nierenbecken-
Harnleiter
(Ureter)
Blase
Niere
Nadel
a) b) c)
Abb. 5.8: MR-gesteuerte Nephrostomie mit passiver Sichtbarmachung eines Feldinho-
mogenitätskatheters. a) zeigt schematisch die Anatomie, sowie die Punktions-
nadel und den Führungsdraht. b) und c) zeigen den Katheter nach Entfernen
des Führungsdrahtes. ( b),c) aus [55])
Abbildung 5.8 a) zeigt schematisch die Vorgehensweise bei einer Nephrostomie. Die
Abbildungen 5.8 b),c) zeigen Bilder während der Intervention. Das Nierenbeckenkelch-
system wurde von außen punktiert (im Bild von links kommend und wegen der Schicht-
wahl nicht im Bild sichtbar) und ein Führungsdraht in die Niere eingeführt. Über die-
sen Führungsdraht wurde ein Katheter vorgeschoben und anschließend der Führungsdraht
wieder entfernt. Im linken Bild ragt der Katheter leicht in den Harnleiter hinein. Im rech-
ten Bild wurde der Katheter weiter fußwärts vorgeschoben. Man erkennt deutlich die
dunklen Auslöschungen entlang des eingeschalteten Katheters (100 mA).
Bei der Messung (TR = 6 ms/ TE = 3 ms/ α = 60◦) der Bilder in Abb. 5.9 wurde
eine 20 mm dicke Schicht verwendet. Der Katheter wurde mit der Subtraktionsmethode
dargestellt. Links ist das aus dem Subdatensatz ohne Strom rekonstruierte Anatomiebild
gezeigt. Eine Subtraktion dieses Bildes von dem nicht gezeigten Bild mit Ikath = 150 mA
ist rechts abgebildet. Da der Katheter in Verlaufe des Punktionsweges zwischen äußerer
Zugangsstelle und Nierenbeckenkelchsystem nicht komplett in der Schicht liegt, ist er
in diesem Bereich nur schlecht dargestellt. Im Bereich der Ureteren dagegen ist er deut-
lich abgebildet. Da die jeweils korrespondierenden Echos mit bzw. ohne Strom direkt
nacheinander gemessen wurden, kommt es in dem Bild zu keinen Artefakten aufgrund
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a) b)
Abb. 5.9: MR-gesteuerte Nephrostomie. Sichtbarmachung mit der Subtraktionsmethode.
a) Anatomiebild, b) Katheterbild.
der Bewegung durch Atmung. Dieses Beispiel zeigt, daß auch noch Schichtdicken von
20 mm möglich sind. Die hellen Bereiche um den Katheter im Bild ohne Strom deuten
darauf hin, daß der Strom nicht komplett abgeschaltet war. Ein parasitärer Reststrom er-
zeugt entlang des Katheters an einigen Stellen beidseitig helle punktförmige Bereiche.
Diese entstehen durch Geometrieverzerrungen und werden bei dem stärkeren Strom von
150 mA durch Intravoxeldephasierung überlagert.
Kapitel 6
Zusammenfassung und Ausblick
6.1 Zusammenfassung
Minimalinvasive Interventionen werden in der radiologischen Routine bisher CT-,
Ultraschall- oder Durchleuchtungsgesteuert durchgeführt. Obwohl die Kernspintomogra-
pie in der Diagnostik seit ihrer Einführung in die Routine vor ca. 20 Jahren stetig neue Ein-
satzgebiete erobert hat, ist die interventionelle MR-Tomographie wegen technischer und
methodischer Probleme erst in der jüngeren Vergangenheit ernsthaft angegangen worden.
Auf dem komplexen Gebiet der interventionellen MRT wird in unterschiedlichen Be-
reichen an der Machbarkeit solcher Untersuchungen gearbeitet. Dies umfaßt z.B. den Ent-
wurf besonderer Magnetbauformen, die einen besseren Zugang zum Patienten erlauben
oder die Implementierung von echtzeitfähigen Meß- und Rekonstruktionsverfahren, so-
wie der dazu notwendigen Hardware.
Die vorliegende Arbeit liefert durch die Beschreibung eines neuen Verfahrens zur Dar-
stellung von Instrumenten in der MRT einen Beitrag zu dem Forschungsgebiet der inter-
ventionellen Kernspintomographie. Die Sichtbarmachung von z.B. Kathetern und Nadeln
ist eine wesentliche Voraussetzung auf dem Weg zur Durchführung von minimalinvasiven
Eingriffen.
Wegen des Einsatzes von Magnetfeldern zur Messung der Schichtbilder können die in
den anderen Bildgebungsmodalitäten benutzten Instrumente hier nicht angewendet wer-
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den. Die Anforderungen an die Sichtbarmachung des Instruments umfassen unter ande-
rem:
• Sichtbarmachung des gesamten Instruments
• Unabhängigkeit von der verwendeten Meßsequenz
• Unabhängigkeit von der Orientierung des Instruments
Diese Kriterien können durch die Erzeugung künstlicher Feldinhomogenitäten im Be-
reich des Instruments erfüllt werden. Exemplarisch wurde dies an Kathetern gezeigt, die
mit einer Leiterschleife entlang der Wandung ausgerüstet sind. Ein durch diese Leiter flie-
ßender Strom erzeugt ein lokales magnetisches Inhomogenitätsfeld, welches in der Um-
gebung des Katheters zu Geometrieverzerrung und Intravoxeldephasierung führt. Diese
Bereiche stellen sich mit einer verringerten Signalstärke im Bild dar.
Neben der „passiven” Darstellung, die auf der Darstellung der Veränderungen im Bild
bei einem kontinuierlich eingeschalteten Katheterstrom basiert, wurden Meßverfahren
vorgestellt, die eine rechnerische Extraktion des Katheters aus den gemessenen Daten
erlaubt. Bei diesen „aktiven” Verfahren wird die Tatsache genutzt, daß sich mit den elek-
trisch erzeugten Feldinhomogenitäten – anders als z.B. bei der Nutzung von Suszepti-
bilitätseffekten – ein zeitlich veränderbarer Effekt erzeugen läßt. Unterschiedliche Ab-
tastschemata wurden vorgestellt und deren Einfluß auf das Signal-Rausch-Verhältnis, die
Auflösung und die Meßdauer beschrieben.
An zwei Beispielen wurde die Machbarkeit solcher Untersuchungen vorgeführt: auf
dem Gebiet der intravaskulären Interventionen und bei Nephrostomien.
6.2 Ausblick
Die Wahl der Schichtführung hat sich als ein Problem bei der Durchführung von Ka-
theterinterventionen herausgestellt. Der Vorteil des guten Weichteilkontrastes geht direkt
einher mit der Notwendigkeit einer Schichtbilddarstellung in der MRT. Dies erfordert ei-
ne sorgfältige Planung der während der Intervention gemessenen Schicht bezüglich ihrer
Orientierung und Dicke. Insbesondere bei weiter peripher gelegenen Gefäßbereichen ist
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die Darstellung eines längeren Gefäßabschnitts nicht mehr einfach möglich. Es besteht al-
so die Notwendigkeit der Schichtanpassung während der Messung. Dies kann z.B. durch
aktive Verfahren erfolgen, die auf dem Einsatz einer Mikroempfangsspule an der Ka-
theterspitze basieren. Die Koordinaten der Katheterspitze können dabei genutzt werden,
um die Schicht automatisch mit der Katheterspitze wandern zu lassen. Eine Kombinati-
on dieses Verfahrens zusammen mit der in dieser Arbeit vorgestellten Sichtbarmachung
durch künstlich erzeugte Feldinhomogenitäten vereinigt die Vorteile beider Methoden.
Auch wenn die Schicht nicht nachgefahren werden muß, so kann durch eine Markierung
der Lage der Katheterspitze innerhalb des Bildes ein Rückschluß gezogen werden, ob der
Bereich, an dem die Darstellung des Katheters im Bild endet, tatsächlich das Katheteren-
de darstellt, oder nur durch ein Herauslaufen des Katheters aus der aktuell gemessenen
Schicht entsteht.
Kürzlich wurden Verfahren vorgestellt, die durch eine sogenannte „sliding window”-
Rekonstruktion [57, 58] auf einer speziellen Rekonstruktionshardware eine Echtzeitdar-
stellung bei radialer k-Raumabtastung auch in der MRT erlauben [59]. Dieses Verfahren
konnte in unserer Arbeitsgruppe bereits zur Durchführung von Katheterinterventionen
mit Mikrospulen-basierter [60] Sichtbarmachung und auch mit „passiver” Inhomogeni-
tätsdarstellung erfolgreich eingesetzt werden [61, 62]. Auch diese Echtzeitverfahren er-
lauben eine „aktive” Darstellung ähnlich denen, die in dieser Arbeit gezeigten wurden.
Aufbauend auf den Ergebnissen aus [63] muß untersucht werden, wie sich der Bildge-
bungsprozess bei der ”sliding window”-Rekonstruktion auf die Darstellung des Katheters
auswirkt.
Die Möglichkeit, die Katheter- und Anatomiedarstellung getrennt voneinander durch-
zuführen, wurde bisher nicht betrachtet. Dies kann z.B. genutzt werden, wenn die An-
sprüche an die Darstellung von Anatomie- und Katheterbild unterschiedlich sind. Es ist
denkbar, zunächst eine Darstellung mit den für die untersuchte Anatomie optimalen Se-
quenzparametern zu messen und danach unabhängig davon das Instrument abzubilden.
Das Instrument kann dann z.B. bei geringerer Ortsauflösung mit Hilfe einer auf Meß-
geschwindigkeit optimierten dickeren Einzelschichtmessung oder einer mehrschichtigen
Messung abgebildet werden. Dadurch kann sichergestellt werden, daß das Instrument
auch dann erfaßt wird, wenn der Katheter nicht vollständig in der Anatomieschicht ver-
läuft. Im Falle einer Mehrschichtsequenz ist sogar eine Berechnung der Katheterposition
in der dritten Raumrichtung möglich. In dem Anatomiebild kann somit durch eine geeig-
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nete Darstellung dem Untersucher angezeigt werden, ob der Katheter vor, innerhalb oder
hinter der abgebildeten Anatomieschicht verläuft.
Schließlich muß die Darstellung von Instrumenten als nur ein Baustein in dem Ge-
samtgebilde der MR-gestützten Interventionen gesehen werden. Während die bisherige
Arbeit verschiedener Forschergruppen jeweils nur einzelne Spezialbereiche der MRT,
wie z.B. die Instrumentendarstellung oder die Echtzeit-Bildgebung betrachtet hat, wer-
den vor einer endgültigen Einführung in die klinische Routine auch noch andere, generel-
le Aspekte im Gesamtkonzept zu überdenken sein. So bringen interaktive, während der
Messung steuerbare Schichtführungen neben den zusätzlichen Möglichkeiten (Adaption
der Schicht, Suche nach bestimmten Strukturen) auch neue Schwierigkeiten. Es besteht
zum Beispiel die Gefahr, daß man alleine anhand des aktuellen Bildinhaltes nicht mehr
eindeutig auf die Lage in der Gesamtanatomie zurückschließen kann. Um ein solches
„Verirren” zu vermeiden, wird ein zusätzliche Orientierungshilfe nötig sein. Denkbar wä-
re zum Beispiel die Aufnahme von dreidimensionalen Darstellungen der Gefäßanatomie
vor der eigentlichen Intervention. Solche Datensätze könnten dann während des Eingriffs
genutzt werden, um darin die Lage der aktuellen Echtzeit-Schicht darzustellen.
Ein weiteres Aufgabengebiet betrifft die Untersuchung der Sicherheit von Verfahren,
bei denen elektrisch leitfähige Materialien an oder in den Körper gebracht werden. Die
Gefahr einer Erhitzung durch Resonanzeffekte aufgrund der mit den HF-Pulsen einge-
brachten Leistung ist in der Literatur z.B für Oberflächenspulen [64], Herzschrittmacher-
leitungen [65] und EKG-Leitungen beschrieben. Auch bei Kathetern mit aktiven Emp-
fangsspulen [66] und Kathetern, wie sie in dieser Arbeit beschrieben wurden, aber auch
bei einfachen antimagnetischen Führungsdrähten [67, 68] können solche Effekte unter
ungünstigen Umständen auftreten. Kürzlich vorgestellte Techniken [69, 70], die eine Ver-
meidung von Erhitzung versprechen, werden zur Zeit noch bezüglich ihrer Durchführbar-
keit im Rahmen von Katheterapplikationen diskutiert.
Außer zu der in dieser Arbeit beschriebenen Sichtbarmachung von Instrumenten kön-
nen elektrisch erzeugte magnetische Felder auch dazu verwendet werden, das Artefakt
von handelsüblichen Nadeln zu verringern. Zu diesem Zweck kann eine Nadel mit einem
parallelen, geradlinigen Doppelleiter entlang der Nadel ausgerüstet werden. Das durch
diesen Doppelleiter erzeugte Feld im Bereich außerhalb der Nadel wird dem durch die
Magnetisierung der Nadel im B0-Feld erzeugten Magnetfeld überlagert. Ein Vergleich
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des Feldes eines magnetisierten Hohlzylinders mit dem in Gleichung 4.1 berechneten
Feldverlauf, zeigt eine Ähnlichkeit zwischen beiden Feldern in Bereichen für die gilt, daß
der Abstand des betrachteten Aufpunkts von der Nadel groß ist im Vergleich zum Durch-
messer der Nadel (bzw. zum Leiterabstand). Dies bedeutet, daß sich bei einer geeigneten
Ausrichtung der Doppelleiter die Anteile der beiden Fernfelder gegenseitig kompensie-
ren können. Da dadurch das für die Artefakte ursächliche Inhomogenitätsfeld außerhalb
der Nadel reduziert wird, kann die Darstellung der Nadel unabhängig von der zur Mes-
sung verwendeten Meßsequenz artefaktreduziert abgebildet werden. Da die Materialwahl
in Hinsicht auf einen möglichst geringes Artefakt bei gängigen Biopsienadeln Kompro-
misse bei den mechanischen Eigenschaften wie z.B. der Steifigkeit erfordert, könnte ein
solches "elektrisches" Artefaktreduktionsverfahren dazu beitragen, auch MR-kompatible
Nadeln mit solchen Eigenschaften herzustellen, wie sie z.B. bei den CT gesteuerten In-
terventionen eingesetzt werden. In ersten erfolgversprechenden Experimenten zu diesem
Verfahren, bei denen die optimale Ausrichtung des Leiterpaares manuell durch Drehen
der gesamten Nadel um ihre Längsachse erreicht wurde, konnte die Machbarkeit dieses
Verfahrens demonstriert werden.
Anhang A
Geometrieverzerrung
Die folgende Rechnung beschreibt die Herleitung der Gleichungen 4.10 und 4.11. Aus-
gangspunkt ist ein eine Messung mit einem Meßgradienten Gx und einem zusätzlichen
InhomogenitätsfeldBkath,z(x). Für das gemessene Signal gilt:
S(tx) =
∫
Lx
A m(x) eiγ(Gxx+Bkath,z(x))tx dx
Nach Gl.4.9 gilt:
x′ = x+
Bkath,z(x)
Gx
Daraus folgt:
dx′
dx
=
dx
dx
+
dBkath,z(x)
Gxdx
= 1 +
1
Gx
dBkath,z(x)
dx
Durch Substitution wird aus der anfänglichen Gleichung
S(tx) =
∫
Lx
A m(x) eiγ(Gxx
′tx) dx
′
1 +
dBkath,z(x)
Gx
.
Daraus ergeben sich die Gleichungen 4.10 und 4.11:
S(tx) =
∫
Lx
A m(x′) eiγ((Gxx
′tx) dx′
mit m(x′) = m(x)
1 + 1
Gx
dBkath,z(x)
dx
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Intravoxeldephasierung
Die folgende Rechnung zeigt die Herleitung von Gleichung 4.16 in Kapitel 4.1.4. Sie be-
schreibt den zeitlichen Signalverfall innerhalb eines Voxels durch eine elektrisch erzeugte
Inhomogenität Gk.
Svoxel(t) =
100%
∆x
∫ x0+∆x
x0
e−iγGk · x · t dx
=
100%
∆x
[
1
−iγGk · t e
−iγGk · x · t
]x0+∆x
x0
=
100%
∆x
1
−iγGk · t
[
e−iγGk · x · t
]x0+∆x
x0
=
100%
−iγGk · t∆x
(
e−iγGk · t · (x0 +∆x) − e−iγGk · t · x0
)
=
100%
−iγGk · t∆x e
−iγGk · t · x0 (e−iγGk · t ·∆x − 1)
=
100%
−iγGk · t∆x e
−iγGk · t · x0 · e−iγGk · t ·∆x/2
·
(
e−iγGk · t ·∆x/2 − eiγGk · t ·∆x/2
)
=
100%
−iγGk · t∆x e
−iγGk · t · x0 · e−iγGk · t ·∆x/2
·2 i sin(γGk · t ·∆x/2)
= 100%
sin(γGk · t ·∆x/2)
γGk · t ·∆x/2
·e−iγGk · t · x0 · e−iγGk · t ·∆x/2
= 100% · si(γGk · t ·∆x/2)︸ ︷︷ ︸
Betrag der Funktion
· e−iγGk · t · (x0 +∆x/2)︸ ︷︷ ︸
Rotation der Gesamtmagnetisierung
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Aktive Modulationsmethode
Im folgenden wird die Herleitung von Gl. 4.57 gezeigt. Ausgangspunkt ist die Glei-
chung 4.55, die die Abbildung des Katheterbildes beschreibt. Es wird nun die inverse
Fouriertransformation des zweiten Termes berechnet.
F−1{eid(x0) (1−cos( π∆k k)) · 1
∆k
∐∐
( k
∆k
)}
= F−1{eid(x0) (1−cos( π∆k k)) ·
∞∑
n=−∞
δ(k − n∆k)}
= F−1{eid(x0) (1−cos( π∆k k)) · [
∞∑
n=−∞
δ(k − 2n∆k) +
∞∑
n=−∞
δ(k − 2n∆k −∆k)]}
= F−1{
∞∑
n=−∞
δ(k − 2n∆k) · eid(x0) (1−cos(2nπ))
+
∞∑
n=−∞
δ(k − 2n∆k −∆k) · eid(x0) (1−cos((2n+1)π))}
= F−1{
∞∑
n=−∞
δ(k − 2n∆k) +
∞∑
n=−∞
δ(k − 2n∆k −∆k) · ei2d(x0)}
=
1
2∆k
∞∑
n=−∞
δ(x− n
2∆k
) +
1
2∆k
· ei2d(x0)
∞∑
n=−∞
δ(x− n
2∆k
) · e−i2π∆kx
=
Lx
2
∞∑
n=−∞
δ(x− nLx
2
) +
Lx
2
· ei2d(x0) ·
∞∑
n=−∞
δ(x− nLx
2
) · e−i2π xLx
=
Lx
2
[ ∞∑
n=−∞
δ(x− nLx
2
) + ei2d(x0)
∞∑
n=−∞
δ(x− nLx
2
) · e−i2π nLx2Lx
]
=
Lx
2
[ ∞∑
n=−∞
δ(x− nLx) +
∞∑
n=−∞
δ(x− nLxLx
2
)
]
+
Lx
2
[ ∞∑
n=−∞
δ(x− nLx) · e−i2πn +
∞∑
n=−∞
δ(x− nLx − Lx
2
) · e−i2(2n+1)π
]
· ei2d(x0)
=
Lx
2
[ ∞∑
n=−∞
δ(x− nLx) +
∞∑
n=−∞
δ(x− nLx − Lx
2
)
]
+
Lx
2
[ ∞∑
n=−∞
δ(x− nLx)−
∞∑
n=−∞
δ(x− nLx − Lx
2
)
]
· ei2d(x0)
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=
Lx
2
[ ∞∑
n=−∞
δ(x− nLx)(1 + ei2d(x0)) +
∞∑
n=−∞
δ(x− (n− 1/2) · Lx)(1− ei2d(x0))
]
=
1
2
[∐∐(
x
Lx
) (
1 + ei2d(x0)
)
+
∐∐(x−Lx/2
Lx
) (
1− ei2d(x0))]
Dies entspricht Gl. 4.57.
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